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Padci predstavljajo visoko tveganje za poškodbo, zlasti pri stareǰsih. Pacienti, ki
okrevajo po možganski kapi, imajo slabše dinamično ravnotežje, zato so za padce
dodatno dovzetni. Poleg tega imajo zaradi oslabelosti mǐsic in spastičnosti v svo-
jem vzorcu hoje številne nepravilnosti. Vzrok velikega deleža padcev so spotiki.
V procesu rehabilitacije je pomembno, da iz pacientovega cikla hoje eliminiramo
deviacije od zdravega cikla hoje, katerih prisotnost povečuje tveganje za spotik
in padec. Ker se spotikanju v realnem okolju ne moremo izogniti, je pomembno,
da je v rehabilitacijski proces vključen tudi trening povrnitve dinamičnega rav-
notežja. Skozi trening se pacient nauči strategij, ki mu omogočajo, da se kljub
spotiku izogne padcu.
V modernih programih rehabilitacije si veliko pomagamo z roboti. Naš cilj je
razviti napravo za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet pri hoji po tekočem traku,
ki deluje po zgledu tetivnih robotov. Naprava bo modularna, cenovno dostopna in
varna, saj razen tekočega traku ne bo vsebovala aktivnih elementov. V tem delu
predstavljamo razvoj dveh podsistemov naprave. Prvi je sistem za posnemanje
spotikanja, drugi pa za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku.
Razvili smo napravo za posnemanje spotikanja in izdelali njen prototip. Na-
prava omogoča izvajanje perturbacij na nogo med hojo po tekočem traku. Pertur-
bacijo predstavlja zaustavitev gibanja gležnja v anteriorni smeri za kratek časovni
interval. Delovanje naprave smo evalvirali na enem zdravem prostovoljcu.
Prostovoljec je hodil po instrumentacijskem tekočem traku, s katerim smo
merili reakcijsko silo podlage v vseh smereh ter mesto prijemalǐsča reakcijske sile
podlage na tekočem traku. Na izbranih anatomskih mestih telesa prostovoljca
so bili nameščeni odsevni markerji, s pomočjo katerih smo s sistemom kamer za
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zajem gibanja posneli kinematiko segmentov telesa. Prostovoljec je hodil pri treh
počasnih hitrostih hoje.
Rezultati kažejo, da algoritem za proženje perturbacij razpoznava cikle hoje
ter robustno in ponovljivo proži perturbacijo v izbranem trenutku znotraj cikla
hoje. Meritve sile podlage in prijemalǐsča sile podlage kažejo, da je ravnotežni
odziv po perturbaciji podoben ravnotežnim odzivom po spotiku, ki jih najdemo
v literaturi. Posnetek kinematike segmentov telesa nakazuje na to, da lahko z
ustrezno nastavitvijo dolžine perturbacije in hitrosti tekočega traku ponovljivo
izzovemo strategije za povrnitev ravnotežja, ki jih opisuje literatura.
Sistem za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku smo razvili v
simulacijskem okolju. Izdelali smo dinamični model noge, ki posnema delovanje
trisegmentnega ravninskega serijskega robotskega mehanizma. Dinamiko noge
v zamahu smo modelirali z Newton-Eulerjevo metodo. Oslabelost mǐsic smo
modelirali z zmanǰsanimi navori v sklepih, spastičnost pa kot povečani mǐsični
tonus, ki ustvarja navore v sklepih, ki zavirajo gibanje. Zamah hemiparetične
noge smo želeli popraviti z uporabo elastičnih vrvi. V elastičnih vrveh se v fazi
opore shrani energija, ki jo v sistem vnaša tekoči trak, v fazi zamaha pa vrvi
pomagajo, da hemiparetična noga izvede zamah, katerega kinematika je čim bolj
podobna zamahu pri zdravi hoji.
Za vsako elastično vrv je mogoče izbrati trenutek začetka napenjanja in tre-
nutek prenehanja delovanja vrvi. Simulirali smo vodenje sistema z genetskim al-
goritmom ter z algoritmom vodenja z iterativnim učenjem (ILC). Oba algoritma
omogočata zadovoljivo vodenje napenjanja in delovanja elastičnih vrvi v simula-
cijskem okolju. V obeh primerih lahko z uporabo elastičnih vrvi dosežemo, da
postane zamah hemiparetične noge v ključnih parametrih bolj podoben zamahu
zdrave noge. Zaradi lažje implementacije bomo v realnem sistemu za vodenje
uporabili algoritem vodenja z iterativnim učenjem. S pomočjo simulacije smo
določiti tudi ostale proste parametre pri načrtovanju sistema.
Iz evalvacije prvega podsistema sklepamo, da je človekov odziv na pertur-
bacijo, ki jo izvedemo z našo napravo za posnemanje spotikanja, dovolj podoben
odzivu na spotik ob fizično oviro, da bi bilo napravo smiselno uporabiti v postopku
rehabilitacije. Rezultati simulacijske študije sistema za pomoč pri zamahu noge
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pri hoji po tekočem traku kažejo, da je sistem pripravljen za implementacijo in
primeren za uporabo v rehabilitaciji hoje pacientov, ki okrevajo po možganski
kapi.




Falls are a major health hazard. The risk of falls is higher for the elderly as well
as stroke survivors, whose dynamic balancing capabilities are impaired. Stroke
survivors also suffer from muscle weakness and spasticity, which result in a gait,
that differs significantly from the gait of the able-bodied. A large part of falls
is caused by trips. The goal of the rehabilitation process is to reduce gait devi-
ations that increase the risk of tripping and falling. It is also important for the
rehabilitation process to include dynamic balancing training. This training helps
patients learn how to employ trip recovery strategies in the events when tripping
unexpectedly occurs.
Modern rehabilitation processes are often supported by rehabilitation robots.
Our goal was to develop a lower limb rehabilitation device for treadmill walking,
inspired by tendon-driven robots. The device should be modular, inexpensive and
safe. The only active part of the system is going to be a treadmill. Development
of two subsystems that will make up this device is presented. The first one is a
system for tripping emulation and the second one is a system for swing assistance
during treadmill walking.
A device for tripping emulation during treadmill walking was developed and
prototyped. The device can create gait perturbations by preventing the ankle
from moving in the anterior direction for the duration of a short interval of time.
To evaluate the device a tripping experiment was conducted on one healthy sub-
ject.
The subject walked on an instrumented treadmill at three slow walking speeds.
Measurement of ground reaction force and center of pressure were taken. Mea-
surements of kinematics of body segments were made using a full-body set of
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reflective markers and a motion capture system.
Results indicate that the algorithm that triggers perturbations is able to suc-
cessfully segment gait cycles into basic gait phases. Perturbations are triggered in
the correct timeframe within the swing phase in a repeatable and robust manner.
Measurements of center of pressure and ground reaction force indicate that the
perturbation induced balancing response is similar to balancing responses after
tripping described in literature.
The system for swing assistance during treadmill walking was developed using
a simulation software. A human leg dynamic model was developed. The leg is
modelled like a three-link planar serial robot using the Newton-Euler method.
Muscle weakness was modelled with a decrease in joint torques. Spasticity was
modelled like increased muscle tone, that creates torques which oppose joint move-
ment. The goal of the system is to assist with the movement of the hemiparetic
limb in the swing phase. This is done using elastic ropes. Elastic ropes can store
energy by extending while the leg is moving backwards on the treadmill, and
release this energy in the swing phase, causing the movement of the hemiparetic
leg to better match the movement of an able-bodied person’s leg in swing phase.
The time when an elastic rope starts extending and the time when the assis-
tance of a rope is cut off can be controlled for each individual rope. Two control
algorithms were tested: a genetic algorithm and an iterative learning control al-
gorithm. Both control algorithms produce satisfactory results, improving the key
parameters of the hemiparetic swing when elastic ropes are used for assistance.
Due to easier future implementation in a real-time computing environment, the
iterative learning control algorithm was chosen. Other design parameters of the
system were also tested and chosen using this simulation.
From the evaluation of the first subsystem we conclude that a person’s balanc-
ing response, induced by the device for tripping emulation, closely resembles the
balancing response which occurs after tripping over a physical obstacle. There-
fore, the device has potential for use in rehabilitation. Results of the simulation of
the system for swing assistance during treadmill walking indicate that the system
is ready for implementation and can be used in rehabilitation of stroke survivors.
Abstract xi
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ki je uporabljen v algoritmu za proženje perturbacij. . . . . . . . . 18
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odzove na perturbacijo tako, da desno nogo postavi na tla. To je
konec zamaha desne noge. e) t = 111 ms, začetek zamaha leve
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spreminja . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
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V pričujočem zaključnem delu so uporabljene naslednje veličine in simboli:
Veličina / oznaka Enota
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Jacobijeva matrika J - -
Pri čimer so vektorji in matrike zapisani s poudarjeno pisavo. Vektorji so
praviloma zapisani z malimi, matrike pa z velikimi črkami. Natančneǰsi pomen
simbolov ter njihovih indeksov je razviden iz ustreznih slik ali pa je pojasnjen v
spremljajočem besedilu, kjer je simbol uporabljen.
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1 Uvod
Padci so zelo velik problem javnega zdravja, kar v svojih poročilih ugotavlja tudi
svetovna zdravstvena organizacija (WHO). Vsako leto zaradi padcev potrebuje
zdravnǐsko pomoč 37 milijonov ljudi. Posledice padcev na zdravstveni sistem
polagajo ogromno breme, saj, če izvzamemo posledice bolezni, povzročajo drugo
največje število izgubljenih let zdravega življenja, takoj za prometnimi nesrečami
(ang. disability-adjusted life years)[1]. Najpogosteje zdravnǐsko pomoč zaradi
padcev potrebujejo ljudje, katerih starost presega 65 let. Pri njih je tudi smrtnost
zaradi posledic padcev najvǐsja [2].
Ljudje, ki okrevajo po možganski kapi, so za padce posebej dovzetna skupina.
Študije navajajo, da med 37 in 73 odstotkov pacientov, ki so preživeli možgansko
kap, pade v prvih šestih mesecih po odpustu iz bolnǐsnice [3, 4, 5, 6]. Problematika
padcev pri osebah, ki okrevajo po kapi, se v klinični praksi večinoma obravnava na
enak način, kot pri padcih stareǰsih oseb, kljub ključnim razlikam med skupinama
[7]. Padci ne povzročijo izključno fizičnih poškodb, temveč vplivajo na samozavest
oseb med hojo, kar pa negativno vpliva na njihovo gibanje [7]. Sposobnost varnega
vzdrževanja ravnotežja močno vpliva na posameznikovo neodvisnost in kakovost
življenja.
Največ padcev se pojavlja zaradi zdrsov, spotikov in izgube ravnotežja. Pri
svojem delu smo se osredotočili na preprečevanje padcev zaradi spotikanja pri
ljudeh, ki okrevajo po možganski kapi. Število padcev zaradi spotikanja lahko
zmanǰsamo tako, da zmanǰsamo verjetnost spotika s treningi zamaha ali da pa-
cientom s treningi dinamičnega ravnotežja pomagamo razviti strategije za hitro
vrnitev v stabilni položaj. Dolgoročni cilj je razviti napravo za rehabilitacijo
spodnjih ekstremitet, ki bo omogočala oba pristopa. Cilja magistrske naloge sta
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dva. Prvi je razviti in ovrednotiti sistem za posnemanje spotikanja pri hoji po
tekočem traku. Sistem je namenjen treningu dinamičnega ravnotežja. Drugi cilj
je v simulacijskem okolju preveriti izvedljivost in določiti parametre za izdelavo
sistema za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku. Drugi sistem je
namenjen spreminjanju vzorca pacientove hoje, s čimer se zmanǰsa verjetnost, da
pride do spotika.
1.1 Zdrava in hemiparetična hoja
Za razpravo o spremembah v vzorcih cikla hoje pri pacientih, ki jih je zadela
možganska kap, in njihovi rehabilitaciji, moramo najprej poznati mehanizme nor-
malne hoje. Cikel hoje sestavljata faza opore, ko je noga na tleh in faza zamaha,
ko je noga v zraku. Prehod iz faze opore v fazo zamaha imenujemo odriv, prehod
iz zamaha v oporo pa dostop. Faza opore predstavlja prvih 60 % cikla hoje, faza
zamaha pa preostalih 40 %. Obe nogi se gibljeta na enak način, a sta med seboj
fazno zamaknjeni. Cikel hoje vedno določimo tako, da za opazovanje izberemo
eno nogo. Na sliki 1.1 so faze cikla določene z ozirom na desno nogo. Ko je ena
noga v zamahu, je druga v opori. Fazo opore lahko nadalje razčlenimo na fazo
začetne dvojne opore, ki traja od dostopa noge do odriva druge noge, fazo enojne
opore, ko je noga na tleh in je druga noga v zamahu ter fazo končne dvojne opore,
ki traja od dostopa druge noge do odriva noge v opori [8].
Slika 1.1: Faze cikla hoje
Patofiziološko gledano je možganska kap poškodba živčnih celic in povezav v
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centralnem živčnem sistemu. Povzročijo jo krvavitve ali tromboze, ki preprečijo
dovod arterijske krvi do možganov. Navadno prizadene eno možgansko polovico
in povzroči ohromitev polovice telesa. Ohromitev je lahko popolna – hemiplegija
– ali delna – hemipareza.
Ljudje, ki jih je prizadela kap, so pri hoji nemudoma soočeni z zmanǰsano
mǐsično močjo in težavami v zavestnem nadzoru krčenja mǐsic. Odziv mǐsic se
pogosto ne dogaja s pravilno amplitudo ali ob pravem časovnem trenutku. Izguba
moči se kaže kot nezmožnost izvajanja potrebnih navorov v sklepih in ni le posle-
dica zmanǰsanja delovanja posameznih mǐsic zaradi poškodbe motoričnih živčnih
poti, ampak tudi izgube koordinacije med mǐsicami [9]. Po nekaj tednih se lahko
pojavita še spastičnost, to je mǐsična zakrčenost, in spremembe v mehanskih la-
stnostih mǐsic. Spastičnost se pojavi pri 20 – 40 % pacientih [10]. Izraža se zlasti
v obliki povečanega mǐsičnega tonusa v odvisnosti od hitrosti gibanja.
Kombinacija oslabelosti in spastičnosti pri ljudeh, ki okrevajo po kapi, pov-
zroči spremembe v ciklu hoje. Tipične lastnosti nastalega hemiparetičnega cikla
hoje so zmanǰsana moč odriva, pretirano delovanje ekstenzorjev, ki silijo koleno
v hiperekstenzijo, in skraǰsan zamah [9, 11]. Vse to se odraža v nižjih hitrostih
hoje. Odstopanja od normalnega cikla preprečujejo delovanje človekovih meha-
nizmov za zmanǰsanje porabljene energije pri hoji, zato je hemiparetična hoja za
pacienta še dodatno naporna [9].
Za spotikanje in posledično padce je kritičen trenutek sredi zamaha, ko se s
prsti najbolj približamo tlom (ang. minimum toe clearance). Vǐsina prstov je
v tem trenutku pri pacientih, ki okrevajo po kapi, nižja in bolj variira kot pri
zdravih ljudeh [12]. V primeru ovire na tleh ali neravnega terena je zato pacient,
ki izkazuje hemiparetični vzorec hoje, v povečani nevarnosti za padec.
1.2 Obstoječe rešitve
V moderni rehabilitaciji so poleg usposobljenega osebja čedalje bolj prisotni tudi
roboti. Glavna prednost robotsko podprte rehabilitacije je ponovljivost treninga.
Robot s svojo silo pacientu pri gibanju ali pomaga ali mu gibanje oteži in mu
tako pomaga pri krepitvi mǐsic. Za razliko od terapevta se robot ne utrudi, zato
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je trening vedno enako intenziven in natančno izpeljan. Skozi celoten rehabili-
tacijski proces lahko pacientovo stanje in njegov napredek objektivno merimo s
proprioceptivnimi senzorji in senzorji sil in navorov. Navadno se pri rehabilitaciji
nog uporabljajo roboti v obliki eksoskeletov ali roboti, ki so s človekom v stiku
le s svojim vrhom (end-effector robots). Sklepi robota v obliki eksoskeleta so
razporejeni tako, da približno sovpadajo s sklepi pacienta. Eksoskelet pacientov
ud objame. Na trgu uveljavljeni primeri rehabilitacijskih eksoskeletov so Loko-
mat [13], LOPES [14] in WelWalk WW-2000 [15]. Najbolj uveljavljeni primeri
rehabilitacijskih robotov, ki so s človekom v stiku le s svojim vrhom, so v obliki
premičnih platform pod pacientovimi stopali. Primera takih robotov sta G-EO
[16] in THERA-Trainer lyra [17]. Naprave se uporabljajo v različnih fazah pro-
cesa rehabilitacije, zato ne rešujejo vedno istega problema, ki ga obravnavamo
pri svojem delu. Večinoma pri rehabilitaciji velja prepričanje, da bo uspešna re-
habilitacija hoje pomenila tudi zmanǰsano tveganje padcev, zato ni posebnega
poudarka na padcih. V svoji magistrski nalogi se ukvarjamo z napravami, ki
so primerne za rabo v poznih fazah postopka rehabilitacije. Takrat je pacient
že sposoben hoje po ravni površini brez dodatne pomoči, a so v njegovem ciklu
hoje še prisotne nepravilnosti. Ta odstopanja od zdrave hoje se pogosto pri hoji
po ravnem terenu brez ovir ne kažejo in so zato v rehabilitacijskih postopkih
zanemarjena, v bolj zahtevnih okoljih pa predstavljajo tveganje za padec.
Zanimiv pristop, ki ne uporablja robotov, za zmanǰsevanje tveganja za spoti-
kanje in posledičnih padcev je uporaba vizualne povratne zanke. Z realnočasnim
prikazovanjem vertikalnega položaja prstov na nogi na zaslonu, so raziskovalci
uspeli tako pri pacientu, ki je okreval po kapi, kot pri ostarelih osebah vzpodbu-
diti spremembe v fazi zamaha in povečati oddaljenost prstov od tekočega traku
v kritičnem trenutku, ko se ti najbolj približajo podlagi [12].
Preventivno zmanǰsevanje tveganja za spotikanje, pa ne more biti dovolj
učinkovito, da do spotikov, zdrsov in izgube ravnotežja ne bi nikoli prihajalo.
Potreben je tudi trening za povrnitev izgubljenega dinamičnega ravnotežja, pri
katerem si lahko pomagamo z aplikacijami robotsko podprte rehabilitacije. Ro-
botizirane naprave povzročijo različne motilne sunke (perturbacije) na telo, ki
zmotijo pacientovo hojo in izzovejo ravnotežni odziv. Z izvajanjem perturbacij
pri robotsko podprti rehabilitaciji bolniku zagotovimo, da je potencialno nevar-
nim nenadnim motnjam ravnotežja izpostavljen v varnem okolju brez strahu pred
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padcem. To omogoča, da je bolnik perturbacijam izpostavljen mnogo pogosteje
kot v naravnem okolju, s čimer lahko poskrbimo za intenziven in učinkovit tre-
ning. V strokovni literaturi je opisanih le nekaj naprav, ki omogočajo spotikanje
med hojo za namen študij posturalnih odzivov. Tukaj lahko ločimo med napra-
vami za spotikanje med hojo po tleh [18] in napravami za spotikanje med hojo po
tekočem traku [19, 20]. V primeru hoje po tleh so pod pohodno površino vgrajene
stopnice. Te se ob v odvisnosti od tega, kje se človek na pohodni površini nahaja,
ob primernem trenutku dvignejo ter človeku povzročijo spotik [18]. Taka naprava
ima sicer prednost pred napravami za hojo po tekočem traku v tem, da ne vsiljuje
gibanja, zaradi česar je hoja kinematično neoporečna. Ima pa številne druge sla-
bosti, saj potrebuje veliko prostora, zaradi česar je izvajanje kakršnihkoli meritev
lahko oteženo (merjenje kinematike, elektromiografije) ali praktično nemogoče
(npr. meritve reakcijske sile podlage, prijemalǐsča reakcijske sile podlage). Imeti
mora tudi veliko število aktivnih ovir, da bi lahko človeku povzročila spotik ob
želenem trenutku znotraj cikla hoje. Po drugi strani so naprave, ki temeljijo na
tekočem traku, veliko bolj uporabne za izvajanje meritev, saj lahko uporabimo
instrumentacijski tekoči trak (ang. instrumented treadmill) za merjenje reakcijske
sile podlage in prijemalǐsča reakcijske sile podlage. Delovno območje se zmanǰsa
na velikost tekočega traku. S hojo po tekočem traku lahko zagotovimo konstan-
tno hitrost hoje. Izzivanje spotikov se na tekočem traku lahko izvede bodisi s
postavljanjem mehanskih ovir na pohodno površino tekočega traku, pri čemer je
potrebna časovna uskladitev proženja naprave za postavljanje mehanskih ovir z
želenim nastopom perturbacije v določenem delu cikla hoje [20], bodisi s pred-
napeto vrvico, ki je pripeta na čevelj, in ob želenem trenutku zaustavi gibanje
noge[19]. Taka naprava za spotikanje omogoča ponovljivo izvedbo spotika ob
istem trenutku v ciklu hoje in možnost opazovanja različnih strategij lovljenja
ravnotežja po nastopu perturbacije.
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2 Naprava za rehabilitacijo spodnjih
ekstremitet pri hoji po tekočem traku
Pregled obstoječih rešitev pokaže, da se pri robotsko podprti rehabilitaciji spo-
dnjih ekstremitet v klinični praksi uporabljajo večinoma naprave z aktivnimi
prostostnimi stopnjami, ki so po svoji zgradbi podobne serijskim robotom. Tako
eksoskeleti kot roboti, ki so s pacientom v stiku le s svojim vrhom (end-effector
robots), za svoje delovanje potrebujejo veliko senzorjev in motorjev. Potrebni
so senzorji zasukov in pomikov, ki spremljajo stanje rotacijskih in translacijskih
sklepov, senzorji sil in navorov, ki so poleg omogočanja haptičnega delovanja
nujno potrebni za varen stik s človekom, ter servomotorji, ki s svojo močjo vsilju-
jejo želeno gibanje. Z velikim številom aktivnih prostostnih stopenj te naprave
omogočajo natančen nadzor nad gibanjem, silami in navori, ki jih izvajajo na
pacienta. Kompleksnost teh sistemov je vzrok za visoko ceno, ki za posameznike
in rehabilitacijske ustanove lahko predstavlja veliko finančno breme.
Na Univerzitetnem rehabilitacijskem inštitutu Republike Slovenije - Soča
(kraǰse URI - Soča) so v Službi za razvoj in raziskave prǐsli na idejo za novo
napravo za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet pri hoji po tekočem traku. Zami-
slili so si napravo, ki bi bila po svoji zgradbi bolj podobna tetivnim kot serijskim
robotom. Shemo naprave prikazuje slika 2.1. Manšete, ki so razporejene po
različnih mestih na nogi so preko povezovalnih vrvi (B) povezane z zavornimi
sistemi (A). Za prednapetost povezovalnih vrvi poskrbijo vzmeti s konstantno
silo (C). Vsak zavorni sistem vsebuje škripec, na katerega se navija povezovalna
vrv, in zavoro, ki lahko ustavi vrtenje škripca in onemogoči delovanje vzmeti s
konstantno silo na povezovalno vrv. Zavoro je mogoče prožiti z električnim signa-
lom. Povezovalne vrvi so lahko prožne ali toge. Proženje zavore v primeru toge
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povezovalne vrvi na telo izvede sunek sile. Taki sunki so osnova perturbacijskega
treninga ravnotežja. V primeru prožne vrvi, se po zavrtju škripca povezovalna
vrv obnaša kot natezna vzmet.
Slika 2.1: Shema naprave za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet pri hoji po
tekočem traku. Napravo sestavlja več modulov za zaviranje in pospeševanje se-
gmentov telesa. Modul sestavljajo zavorni mehanizem (A), povezovalna vrv (B)
in konstantna vzmet (C).
Glavna prednost te naprave v primerjavi z običajnimi rehabilitacijskimi roboti
je v uporabi pasivnih elementov. Energijo, ki jo v sistem naprava-človek prinaša
tekoči trak, lahko shranjujemo v obliki prožnostne energije prožnih povezovalnih
vrvi. Prožne vrvi nato v ustreznih časovnih intervalih svojo energijo oddajo in s
tem spremenijo gibanje noge. Za to poskrbimo z ustreznim vodenjem proženja
zavor. Tako bi na mestu aktuatorjev nadomestili običajno uporabljene servo-
motorje z mnogo ceneǰsimi elastičnimi vrvmi, kar bi napravo naredilo ceneǰso
od konkurenčnih naprav, ki se uporabljajo za enake naloge. Zaradi odsotnosti
motorjev je naprava bolj varna, saj motorji v sistem ne morejo vnašati dodatne
energije, hkrati pa se izognemo še vztrajnosti, ki jo motorji navadno vnesejo v
sistem. Napravo odlikuje tudi njena modularnost. Možna je uporaba različnega
števila in postavitev zavornih sistemov in povezovalnih vrvi ter uporaba poljub-
nega tekočega traku.
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Napravo bi uporabili pri pacientih, ki so zgodnjo fazo rehabilitacije že opravili.
Taki pacienti so sposobni hoje, a je v njihovem ciklu hoje še veliko nepravilnosti
in je verjetnost padca visoka. Pri razvoju ideje za napravo so imeli na URI -
Soča v mislih zlasti paciente, ki okrevajo po kapi, a bi se enaka naprava lahko
uporabila tudi pri treningu hoje pacientov po amputaciji in stareǰsih oseb. Na-
prava bo v svoji končni izvedbi omogočala perturbacijski trening, pri čemer bo
perturbacije možno izvajati na poljubna mesta na nogi v odvisnosti od postavitve
manšet in zavornih sistemov. Prav tako bo naprava s prožnimi vrvmi omogočala
pospeševanje in zaviranje segmentov noge in jo bo mogoče uporabiti za pomoč
pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku. Napravo bo mogoče uporabiti skupaj
s kakršnimkoli tekoči trakom. Za raziskovalne namene sicer priporočam uporabo
instrumentacijskega tekočega traku, saj bo s pomočjo merjenja sil na podlago po-
leg kinematike, ki jo bo merila že naprava sama, možna tudi obravnava kinetike.
V okviru svoje magistrske naloge smo razvili dva sistema, ki bosta kot pod-
sistema vključena v končno napravo za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet. Prvi
podsistem predstavlja naprava za posnemanje spotikanja pri hoji po tekočem
traku. Izdelali smo prototip naprave in njeno delovanje preizkusili na zdravem
človeku. Drugi podsistem predstavlja sistem za pomoč pri zamahu noge pri
hoji po tekočem traku. Ta sistem smo zasnovali in njegovo delovanje preverili
s pomočjo simulacijske študije.
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3 Sistem za posnemanje spotikanja pri
hoji po tekočem traku
Ob spotiku človek izgubi dinamično ravnotežje, kar izzove ravnotežni odziv. Pri
zdravih osebah lahko ob spotiku opazujemo različne strategije za povrnitev rav-
notežja. V literaturi navadno zasledimo razdelitev na dvižno (ang. elevating)
in spustno (ang. lowering) strategijo. Pri dvižni strategiji oseba po udarcu z
nogo ob oviro zamah nadaljuje tako, da nogo dvigne vǐsje in stopi preko ovire.
Pri spustni strategiji oseba po udarcu z nogo v oviro nogo hitro postavi na tla
in ravnotežje lovi tako, da korak naprej naredi z drugo nogo. Izbira strategije
je pri zdravih osebah tesno povezana s trenutkom spotika v fazi zamaha, vǐsino
ovire in hitrostjo hoje [21, 22]. Za učinkovit trening je potreben robusten sistem,
ki omogoča ponovljivo izvajanje spotikanju podobnih perturbacij, ki zahtevajo
določen ravnotežni odziv.
Razvili smo sistem za posnemanje spotikanja pri hoji po tekočem traku, ki ga
sestavljata poljuben tekoči trak in naprava za posnemanje spotikanja. Delovanje
sistema ponazarja slika 3.1. Naprava omogoča, da ravnotežni odziv izzovemo
ob poljubnem trenutku v fazi zamaha, pri čemer njeno delovanje ni odvisno od
hitrosti hoje, ki jo vsiljuje tekoči trak.
3.1 Naprava za posnemanje spotikanja
Naprava v grobem sestoji iz manšete za pritrditev na gleženj, toge povezovalne
vrvi, zavornega sistema in vzmeti s konstantno silo. Glavni sestavni deli naprave
so označeni na sliki 3.1. Za spotikanje z napravo izberemo eno nogo. Naprava
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Slika 3.1: Delovanje sistema za posnemanje spotikanja. Napravo za posnemanje
spotikanja sestavljajo manšeta (M), toga povezovalna vrv (P), zavorni sistem (Z)
in vzmet s konstanto silo (V).
je glede na človeka postavljena posteriorno, v vǐsino gležnja in v parasagitalno
ravnino (ang. parasagittal plane), po kateri se giblje izbrana noga med hojo.
Manšeta je na nogo nameščena tako, da tesno objema gleženj. Z jekleno vrvico
je preko škripca povezana na vzmet. Gre za posebno vzmet, ki na vrvico izvaja
konstantno vlečno silo, ne glede na svoj raztezek. V nadaljevanju bomo za tako
vzmet uporabljali izraz konstantna vzmet. Konstantna vzmet skrbi, da je med
hojo jeklena vrvica vseskozi prednapeta, pri čemer je sila, s katero je napeta je-
klena vrvica dovolj velika, da se vrvica ne usloči, in dovolj majhna, da človeka pri
hoji ne ovira ali kakorkoli vpliva na kinematiko hoje. V os škripca je pritrjena
zavora za kolo. Čeljusti zavornega mehanizma so mehansko povezane z mode-
larskim servomotorjem KST X12-508. Stisk zavornih čeljusti, ki ga je mogoče
povzročiti z obratom servomotorja, skoraj hipoma ustavi vrtenje škripca. Dokler
je vrtenje škripca onemogočeno, je razdalja med gležnjem in škripcem omejena z
dolžino jeklene vrvice ob zaustavitvi. Gleženj se tedaj bolj kot za to razdaljo od
škripca ne more oddaljiti, lahko pa se premika navzgor, navzdol, vstran in proti
škripcu. Situacija je podobna, kot če z nogo zadenemo v oviro. Če vrtenje škripca
zaustavimo v fazi zamaha, naprava povzroči perturbacijo, ki posnema spotikanje.
V osi škripca je inkrementalni rotacijski dajalnik z resolucijo 400 pulzov na
obrat (model HN3806-AB-400N). Podatki iz dajalnika dajejo informacijo o odda-
ljenosti gležnja od škripca. Podatke iz dajalnika bere razvojna ploščica Xplained
Mini, na kateri je mikrokrmilnik ATmega328PB. Razvojna ploščica Xplained mini
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skrbi tudi za vodenje servomotorja, po serijski povezavi pa pošilja podatke o de-
lovanju sistema na osebni računalnik. Prototipna izvedba naprave za spotikanje
med hojo po tekočem traku je prikazana na sliki 3.2. Na sliki so označeni glavni
sestavni deli naprave.
S programiranjem mikrokrmilnika smo poskrbeli, da iz podatkov iz dajal-
nika naprava realnočasno prepoznava faze cikla hoje in v izbranem trenutku
z obračanjem servomotorja poskrbi za nastop perturbacije. Glavna zanka v
programu teče s frekvenco 200 Hz. Programirali smo v programskem jeziku
C. Razvojna ploščica Xplained Mini vsebuje tudi vgrajeni programator in raz-
hroščevalnik. Za programiranje in razhorščevanje smo na osebnem računalniku
uporabljali razvojno okolje Atmel Studio 7.0.
Slika 3.2: Prototip naprave za posnemanje spotikanja. Pogled od zadaj (levo) in
s strani (desno). Sestavni deli: mikrokrmilnik (1), konstantna vzmet (2), manšeta
(3), toga povezovalna vrv (4), škripec (5), zavora (6), rotacijski dajalnik (7) in
servomotor (8).
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3.2 Algoritem za proženje perturbacij
Spotik je možen le, če do ustavitve vrtenja škripca pride v fazi zamaha. Najizrazi-
teǰsi ravnotežni odziv izzovemo, če gibanje noge ustavimo v sredini faze zamaha,
ko je noga v zamahu najbližje stojni nogi. To je blizu mesta, ko je hitrost noge v
zamahu najvǐsja. Eksperimentalno smo ugotovili, da pri hoji po tekočem traku
noga v zamahu pride najbližje nogi v opori na približno 40 odstotkih svoje poti v
zamahu. Pri razvoju algoritma smo si za cilj postavili robustno proženje zavore,
neodvisno od hitrosti tekočega traku, kadence hoje, dolžine koraka in človekovega
položaja na tekočem traku.
Edini podatek o gibanju noge, ki ga naprava beleži, je število pulzov inkre-
mentalnega rotacijskega dajalnika. Pulze dajalnika obravnavamo z metodo kva-
draturnega dekodiranja. Vsakršno spremembo v signalu dajalnika obravnavamo
s prekinitveno rutino, zato je v programu podatek o številu pulzov vedno svež.
Na gornjem grafu na sliki 3.3 je prikazan primer zajetih podatkov iz dajalnika pri
hoji zdrave osebe po tekočem traku. Naraščanje krivulje pomeni premikanje noge
v anteriorni smeri (tj. naprej), padanje pa pomeni premikanje v posteriorni smeri
(tj. nazaj). Naraščanje grafa torej nakazuje na fazo zamaha, padanje pa na fazo
opore, saj v fazi opore noga stoji na tekočem traku, ki se konstantno hitrostjo
premika v posteriorni smeri. Lokalni minimum na grafu sovpada s trenutkom od-
riva, ko je gleženj v skrajno posteriorni legi. Podobno lokalni minimum nastopi,
ko je noga v skrajno anteriorni legi. To je zelo blizu trenutka dostopa, ko oseba
peto postavi na tekoči trak. Podatek o fazah cikla hoje je torej skrit v odvodu
signala iz dajalnika. Pozitivni odvod pomeni fazo zamaha, negativni fazo opore,
lokalni ekstremi, ko je odvod enak nič, pa prehod med njima.
Na spodnjem grafu na sliki 3.3 je prikazan časovni potek odvoda števila pul-
zov inkrementalnega rotacijskega dajalnika. Na grafu določeni deli odstopajo od
pričakovanj, zato smo jih obkrožili z rdečo barvo. Gre za dele, v katerih je noga
v fazi opore. Glede na to, da noga v tej fazi stoji na tekočem traku, ki se giblje
s konstantno hitrostjo, se tudi gleženj škripcu približuje s konstantno hitrostjo.
Pričakovati bi bilo, da se takrat tudi škripec navija s konstantno hitrostjo. Na-
mesto tega pri hitrosti navijanja škripca prihaja do oscilacij. To se zgodi zaradi
naslednjih dejavnikov. Sistem ne sme ovirati gibanja noge, zato je sila, ki skrbi
3.2 Algoritem za proženje perturbacij 15
za prednapetost vrvice nizka. Ob velikem pojemku noge, ki se zgodi, ko oseba
z nogo dostopi na tekoči trak, sila vzmeti ne zadostuje za napenjanje vzmeti.
Jeklena vrvica se za kratek čas usloči. Ko sila uspe usločeno jekleno vrvico spet
napeti, pa to zaradi nizkega dušenja v sistemu povzroči oscilacije. Oscilacije za
detekcijo faz cikla hoje niso problematične, dokler vrednost odvoda ne gre preko
ničle. Temeljito testiranje naprave pri različnih hitrostih hoje je pokazalo, da se
to občasno dogaja. Prehodi čez nič so zelo kratkotrajni, zato težavo rešujemo
programsko. V programu odvod signala pred nadaljnjo uporabo najprej filtri-
ramo s filtrom tekočega povprečja. Širina okna za izračun tekočega povprečja je
40 milisekund.
Slika 3.3: Grafa časovnega poteka pulzov dajalnika (zgoraj) in časovnega odvoda
pulzov dajalnika (spodaj) pri hoji zdravega človeka po tekočem traku. Siva barva
označuje fazo zamaha. Z rdečo so označene oscilacije.
Hoja po tekočem traku je periodičen proces, kar potrjujeta tudi grafa s slike
3.3. Vsak cikel hoje je skoraj enak tistemu, ki se je zgodil pred njim. Zavoro
želimo prožiti v trenutku, ko noga prepotuje 40 odstotkov svoje poti v zamahu.
Iz pulzov dajalnika lahko za vsak pretekli cikel hoje določimo trenutek odriva in
16 Sistem za posnemanje spotikanja pri hoji po tekočem traku
trenutek dostopa ter število pulzov v trenutkih odriva in dostopa. Število pulzov,
ko noga prepotuje 40 odstotkov poti med odrivom in dostopom, imenujemo mesto
proženja. V primeru, da se odločimo v trenutni cikel hoje vnesti perturbacijo
spotikanja, bi želeli, da se zavora sproži, ko število pulzov preseže prag mesta
proženja. Zaradi okrog 110 milisekund dolge zakasnitve v zavornem sistemu, ki
je posledica mehanskih lastnosti servomotorja in zavore za kolo, bi bila odločitev
za začetek proženja ob prehodu praga že prepozna.
Poiskati smo morali način, da do odločitve za proženje zavore sistem pride
110 milisekund preden je prag dosežen. Pristopa za določanje takega trenutka sta
dva: časovni in pozicijski. Časovni pristop pomeni, da iz zadnjih nekaj ciklov hoje
ugotovimo povprečen čas od izbranega dogodka v ciklu hoje (na primer dostopa)
do trenutka, ko noga pride do mesta proženja Tp. V ciklu hoje, v katerem želimo
izvesti perturbacijo tako čakamo, da se zgodi izbrani dogodek, za tem pa po
Tp − 110 ms pošljemo na servomotor ukaz za proženje zavore. Tak pristop smo
uporabili pri raziskavi, ki jo opisuje članek v prilogi B. Zaradi omejenega števila
časovnikov pri uporabljenem procesorju, smo časovni pristop opustili.
S pozicijskim pristopom namesto iskanja primernega časovnega trenutka
proženja poǐsčemo nov prag za proženje zavore, ki je toliko nižji od mesta
proženja, da ravno kompenzira zakasnitev v zavornem sistemu. Časovno za-
kasnitev zavornega sistema torej spremenimo v pozicijsko zakasnitev, ki jo nato
odštejemo od mesta proženja. Za vsak cikel hoje beležimo trenutke odriva in do-
stopa ter pripadajoče število pulzov v teh trenutkih. Čas med trenutkoma odriva
in dostopa je čas, ko je noga v fazi zamaha, razlika v številu pulzov ob dostopu
in odrivu pa je dolžina zamaha v pulzih. Dolžino delimo s časom zamaha, da
dobimo povprečno vrednost hitrosti zamaha v pulzih dajalnika. Iz povprečne
hitrosti zamaha in časovne zakasnitve zavornega sistema dobimo oceno pozicij-
ske zakasnitve zavornega sistema. Iz grafa odvoda pulzov dajalnika na sliki 3.4
je razvidno, da je povprečna vrednost hitrosti dokaj dober približek za trenutno
hitrost v zamahu. Graf je bil pridobljen pri hoji zdrave osebe po tekočem traku,
ki je tekel s hitrostjo 0, 45 m
s
. Še bolj ilustrativen je graf na sliki 3.5. Graf prika-
zuje odvisnost odvoda števila pulzov od števila pulzov dajalnika, kar predstavlja
odvisnost med hitrostjo gibanja gležnja in položajem gležnja glede na škripec.
Vidimo, da je hitrost najbližje svoji povprečni vrednosti v zamahu prav tedaj,
ko se noga približuje 40 odstotkom svoje poti. Uspešnost pristopa smo preverili
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za hitrosti tekočega traku od 0, 2 m
s
do 0, 8 m
s
. Širšega razpona nismo prever-
jali, saj ni aktualen za ta tip rehabilitacijskega treninga. Pozicijski pristop je
bil skladneǰsi z uporabljenim procesorjem, kot časovni pristop. Implementacija
pozicijskega pristopa je nekoliko znižala natančnost lovljenja trenutka proženja,




































Slika 3.4: Grafa časovnega poteka pulzov dajalnika (zgoraj) in časovnega odvoda
pulzov dajalnika (spodaj) v enem ciklu hoje. S sivo je označeno področje, ko je
noga v fazi zamaha. Z oranžno črto je zarisan približek za gibanje, ki je uporabljen
v algoritmu za proženje perturbacij.
V programu je mogoče nastaviti, kako pogosto se zavora proži in koliko časa
drži. Pri vseh eksperimentih, ki smo jih opravili, do proženja ni prihajalo hitreje
kot vsakih osem sekund. Algoritem deluje tako, da za vsak cikel hoje izbere pri-
meren prag za proženje zavore. Če je od zadnje perturbacije preteklo manj kot
osem sekund, je proženje zavore onemogočeno, sicer pa se zavora sproži ob nasle-
dnjem naraščajočem prehodu praga. Zavora je pri vsakem nastopu perturbacije
držala 400 milisekund. Shematsko je algoritem za proženje perturbacij prikazan
v prilogi A.
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Slika 3.5: Graf odvoda pulzov dajalnika po času v odvisnosti od števila pulzov
dajalnika v enem ciklu hoje. S sivo je označeno področje, ko je noga v fazi zamaha.
Z oranžno črto je zarisan približek za gibanje, ki je uporabljen v algoritmu za
proženje perturbacij.
3.3 Evalvacija delovanja naprave za posnemanje spotika-
nja
Pri evalvaciji delovanja naprave za posnemanje spotikanja smo uporabili instru-
mentacijski tekoči trak in sistem za zajem gibanja podjetja OptiTrack. Instru-
mentacijski tekoči trak je tekoči trak, ki stoji na štirih senzorjih sile in s tem
omogoča merjenje sil na enak način, kot pritiskovna plošča. Omogoča merje-
nje reakcijske sile podlage (ang. ground reaction force - GRF) v vseh treh oseh
in določanje prijemalǐsča reakcijske sile podlage, ki ga imenujemo tudi center
pritiska (ang. center of pressure - COP). Postavitev koordinatnega sistema na
instrumentacijski tekoči trak prikazuje slika 3.6. Sistem za zajem gibanja sesta-
vlja šest kamer in set pasivnih markerjev. Kamere zajemajo položaj markerjev
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v prostoru. 39 markerjev smo razporedili po človeškem telesu, kar zadostuje za
zajem gibanja vseh segmentov telesa. Podatke iz instrumentacijskega tekočega
traku smo obdelali v MATLAB-u, za prikaz položajev segmentov telesa pa smo
uporabil program Motive.
Slika 3.6: Koordinatni sistem je postavljen na sredino tekočega traku. Rdeča
puščica kaže v mediolateralni (ML), zelena v anteroposteriorni (AP), zelena pa v
navpični (Z) smeri.
Z namenom evalvacije naprave za spotikanje smo izvedli tri meritve di-
namičnega ravnotežnega odziva pri spotikanju. V meritvi je sodeloval zdrav od-
rasel moški prostovoljec (183 cm, 89 kg, 23 let). Prostovoljec je hodil po tekočem






. Pred začetkom meritev
je prostovoljec nekaj minut hodil po tekočem traku in nekajkrat preizkusil delova-
nje naprave za posnemanje spotikanja. Prostovoljec je imel manšeto naprave za
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posnemanje spotikanja nameščeno okrog desnega gležnja. Algoritem za proženje
perturbacij je bil nastavljen tako, da je vsaka perturbacija trajala 400 milisekund.
Perturbacije so bile prožene, ko je prostovoljec z desno nogo prǐsel v sredino faze
zamaha, kar je približno na 40 odstotkih poti med mestom odriva in dostopa. Po
vsaki perturbaciji je bilo nadaljnje proženje onemogočeno za 8 sekund. Evalvacija
naprave je zajemala povprečno 11 ponovitev perturbacij za vsako hitrost hoje.
S prožilnim signalom smo poskrbeli za sinhronizacijo instrumentacijskega
tekočega traku, sistema za zajem gibanja in mikrokrmilnika naprave za posnema-
nje spotikanja. Sinhronizirane podatke o zasuku rotacijskega dajalnika, proženju
zavore, reakcijski sili podlage (GRF) in prijemalǐsču reakcijske sile podlage (COP)
smo iz mikrokrmilnika in instrumentacijskega tekočega traku prenesli na osebni
računalnik. Signale smo segmentirali na cikle hoje in jih ločil na neperturbirane
in pertubirane cikle. Izračunali smo povprečno vrednost in standardno deviacijo
signalov za neperturbirane in perturbirane cikle hoje. V programu Motive smo
iz vizualizacije zajetega gibanja razbrali uporabljeno strategijo za povrnitev rav-
notežja po vsaki perturbaciji. Primer uporabe spustne strategije je prikazan na
sliki 3.7, primer dvižne pa na 3.8. Podrobneǰsa analiza kinematike in dinamike
hoje na podlagi podatkov iz OptiTrackovega sistema za zajem gibanja presega
okvire tega dela.
Tabela 3.1: Uporaba spustne in dvižne strategije za povrnitev ravnotežja pri
perturbirani hoji po tekočem traku








Za vsako hitrost tekočega traku smo zabeležili, kolikokrat je prostovoljec po
perturbaciji za povrnitev ravnotežja uporabil spustno in kolikokrat dvižno stra-





, medtem ko je pri hitrosti 0,8 m
s
prostovoljec večkrat uporabil spu-
stno strategijo. Naprava je v vseh primerih na nogo delovala enako dolgo, a je ta
interval pri hitreǰsi hoji pomenil relativno večji del cikla hoje. Povečano relativno
trajanje perturbacije je skupaj z vǐsjo vsiljeno hitrostjo hoje vzrok za spremembo
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Slika 3.7: Spustna strategija za povrnitev ravnotežja. a) t = 0, dostop z levo
nogo. b) t = 46 ms, začetek zamaha desne noge. c) t = 77 ms, začetek
perturbacije. d) t = 105 ms, človek se odzove na perturbacijo tako, da desno
nogo postavi na tla. To je konec zamaha desne noge. e) t = 111 ms, začetek
zamaha leve noge. f) t = 156 ms, konec zamaha leve noge in zaključek cikla
hoje.
Slika 3.8: Dvižna strategija za povrnitev ravnotežja. a) t = 0, dostop z levo
nogo. b) t = 45 ms, začetek zamaha desne noge. c) t = 59 ms, začetek
perturbacije. d) t = 74 ms, človek se odzove na perturbacijo tako, da skuša
nogo dvigniti. e) t = 126 ms, konec zamaha desne noge. f) t = 133 ms, konec
zamaha leve noge in zaključek cikla hoje.
strategije iz dvižne v spustno, saj prostovoljcu zmanjka časa za prestop ustvarjene
”ovire”.
Slike 3.9, 3.10 in 3.11 prikazujejo grafe reakcijske sile podlage (GRF) in pri-







grafih s črno barvo zarisani poteki izbranih veličin prikazujejo povprečni neper-
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turbirani cikel hoje, povprečni poteki za perturbirani cikel hoje pa so prikazani z
zeleno barvo. Na abscisnih oseh vseh grafov je cikel hoje v odstotkih, pri čemer
je pri 0 in 100 odstotkih prostovoljec s peto leve noge dostopil na tekoči trak. V
ciklu brez perturbacije približno prvih 10 % cikla hoje predstavlja fazo dvojne
opore, interval od 10 % do 50 % cikla hoje predstavlja fazo zamaha desne noge,
temu sledi spet 10 % faze dvojne opore, zadnjih 40 % pa predstavlja fazo enojne
opore desne noge. Na grafih je čas, ko je na zavorni sistem naprave poslan signal
za proženje perturbacije, prikazan s sivim pasom. Potrebno je biti pozoren, da
to sivo območje ne sovpada povsem z delovanjem zavore, saj je med proženjem
signala in uspešnim zaviranjem okoli 110 milisekund zakasnitve.
Slika 3.9: Rezultati odziva na spotikanje pri hoji po instrumentacijskem tekočem
traku s hitrostjo 0,4 m/s. V prvi vrstici sta prikazana grafa centra pritiska (COP)
v mediolateralni (ML) in anteroposteriorni (AP) osi; v drugi in tretji vrstici so
prikazani grafi reakcijske sile podlage (GRF) v vseh treh oseh.
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Slika 3.10: Rezultati odziva na spotikanje pri hoji po instrumentacijskem
tekočem traku s hitrostjo 0,6 m/s. V prvi vrstici sta prikazana grafa centra
pritiska (COP) v mediolateralni (ML) in anteroposteriorni (AP) osi; v drugi in
tretji vrstici so prikazani grafi reakcijske sile podlage (GRF) v vseh treh oseh.
Pred nastopom perturbacije med perturbiranimi in neperturbiranimi cikli hoje
ni razlike, zato se krivulje tedaj prekrivajo. Kmalu po nastopu perturbacije se
začne odziv človeka na motnjo. Odziv na motnjo je skoraj v celoti zaključen
že pred koncem tekočega cikla hoje. Najdlje so posledice perturbacije vidne v
vertikalni komponenti GRF, zato smo na slikah 3.9, 3.10 in 3.11 na grafih GRFZ
pokazali dva zaporedna cikla hoje. Iz teh grafov vidimo, da že po 30 % naslednjega
cikla hoje posledic ravnotežnega odziva ni več.




, ki so prikazani na grafih na slikah 3.9 in
3.10, so si med seboj zelo podobni. Iz grafov prijemalǐsča reakcijske sile podlage v
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mediolateralni smeri (COPML) je razvidno, da je v primeru nastopa perturbacije
faza enojne opore leve noge podalǰsana. Desna noga je v zamahu zaustavljena,
zato do prehoda v fazo dvojne opore pride kasneje. Podalǰsanje faze opore leve
noge je vidno tudi iz grafov prijemalǐsča reakcijske sile podlage v anteroposteri-
orni smeri (COPAP). Zaradi vsiljenega gibanja tekočega traku se leva noga, pod
katero je center pritiska, dlje giblje posteriorno. Iz grafov reakcijske sile podlage
v mediolateralni (GRFML) in anteroposteriorni (GRFAP) smeri je razvidno, da se
je poskušal v tem času prostovoljec pognati na desno in naprej, a je bil pri tem
zaradi zaustavljenega gibanja desne noge neuspešen, zato ostajata sili v lateralni
in anteriorni smeri visoki. Ko je zavora popustila, je prostovoljec z desno nogo
hitro dostopil. Fazi enojne opore leve noge sledi dostop desne noge, ki določa
začetek faze dvojne opore. Na grafih COPML in COPAP to fazo zaznamuje po-
dročje hitrega naraščanja krivulje, ki se pri neperturbirani hoji začne pri okrog
50 % cikla hoje, pri perturbirani pa pri okrog 60 % cikla hoje. Faza dvojne opore
je pri perturbirani hoji nekoliko kraǰsa, kot pri neperturbirani hoji. Na grafih
GRFAP je to obdobje, ko se smer reakcijske sile obrne iz anteriorne v posteriorno,
saj takrat ne pomaga več pri odrivanju telesa naprej, ampak skrbi za zaviranje
desne noge po dostopu. Iz grafov COPML in GRFML je razvidno, da prostovoljec
po nastopu perturbacije začel s težǐsčem padati v desno. To je kompenziral tako,
da je z desno nogo dostopil bolj lateralno kot pri neperturbirani hoji, pa tudi
reakcijska sila, ki telo potiska proti sredini, se je povečala. Na grafu reakcijske
sile podlage v vertikalni smeri (GRFZ) vidimo, da je v obdobju med 40 % in
60 % perturbiranega cikla hoje prǐslo do padanja, zato je takrat tudi reakcijska
sila v vertikalni smeri upadla. Pri 60 % cikla hoje prǐslo do dostopa z desno nogo,
zato je takrat GRFZ narasla. V času med 60 % in 80 % sta se zgodila dostop
desne in odriv leve noge. V tem času je prostovljec težǐsče, ki mu je zaradi iz-
gube ravnotežja prej padalo, dvigoval, zato je v tem času reakcijska sila podlage
pri perturbirani hoji povečana. Dokončno je položaj težǐsča pacient popravil v
naslednji fazi dvojne opore, med dostopom leve in odrivom desne noge, kar je raz-
vidno iz poteka krivulje perturbirane hoje med 95 % in 120 % cikla hoje na grafih




in tistimi pri hitrosti 0,6 m
s
je, da je zaradi relativno dalǰse perturbacije in vǐsje
vsiljene hitrosti hoje pri hitrosti tekočega traku 0,6 m
s
za ponovno vzpostavitev
ravnotežja potrebna večja reakcijska sila podlage. Rezultati zbrani iz podatkov
instrumentacijskega tekočega traku se skladajo z opažanjem, da je pacient pri
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teh dveh hitrostih uporabil isto, to je dvižno, strategijo za ponovno vzpostavitev
ravnotežja.
Slika 3.11: Rezultati odziva na spotikanje pri hoji po instrumentacijskem
tekočem traku s hitrostjo 0,8 m/s. V prvi vrstici sta prikazana grafa centra
pritiska (COP) v mediolateralni (ML) in anteroposteriorni (AP) osi; v drugi in
tretji vrstici so prikazani grafi reakcijske sile podlage (GRF) v vseh treh oseh.
Pri hoji po tekočem traku s hitrostjo 0,8 m
s
je relativno podalǰsanje trajanje
perturbacije glede na dolžino cikla hoje še bolj izraženo. Iz grafov na sliki 3.11
vidimo, da je perturbacija trajala več kot 40 % cikla hoje. Iz grafov COP vidimo,
da se je faza enojne opore leve noge v perturbiranih ciklih močno podalǰsala.
Prostovoljec je na levi nogi ostal do 65 % cikla hoje. Ves ta čas je po tekočem
traku z levo nogo drsel nazaj, kar je vidno iz spuščanja grafa COPAP. Težǐsče
telesa človek pri hoji prenese anteriorno še preden z nogo, s katero izvaja zamah,
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dostopi. Ker je naprava za posnemanje spotikanja uspešen zamah onemogočila,
je prostovoljec začel s težǐsčem padati naprej. Padanje težǐsča je vidno iz grafa
GRFZ na intervalu med 50 % in 65 % cikla hoje. Ves ta čas se je skušal pro-
stovoljec s stojno levo nogo pognati naprej in nekoliko v desno, na kar kažeta
povečevanje reakcijske sile podlage v anteroposteriorni smeri in ohranjanje sile v
mediolateralni smeri na grafih GRFAP in GRFML. Perturbacija je bila tako dolga,
da je prostovoljec dobil občutek, da ovire ne bo mogel pravočasno prestopiti, zato
je uporabil spustno strategijo. Sprememba strategije je bila nujna, saj bi v na-
sprotnem primeru prǐslo do padca. Pri približno 65 % perturbiranega cikla hoje
je prostovoljec z desno nogo dostopil. Iz grafa COPML vidimo, da je z desno nogo
stopil bolj lateralno, kot v primeru neperturbirane hoje, kar smo opazili tudi pri
počasneǰsi hoji. Iz grafa COPML vidimo, da se krivulja do konca cikla ne dvigne
tako visoko, kot je bila pri 10 %. To pomeni, da je bilo prijemalǐsče reakcijske
sile podlage v primeru prenosa telesne teže na levo nogo bolj anteriorno kot v pri-
meru prenosa na desno nogo. To pomeni, da je prostovoljec desno nogo postavil
na tekoči trak bolj posteriorno, kot levo nogo v začetku cikla hoje pred perturba-
cijo. Iz grafov COPML in COPAP vidimo, da je čas naraščanja krivulj, ki označuje
fazo dvojne opore med dostopom desne in odrivom leve noge, zelo kratek. Obsega
interval od približno 65 % do 75 % cikla hoje. To zavzema bistveno manǰsi delež
cikla hoje kot pri neperturbiranih ciklih hoje, pa tudi pri perturbiranih ciklih
hoje pri nižjih hitrostih. Zelo hitro po dostopu desne noge torej sledi odriv z levo
nogo. Trd dostop desne noge in močan odriv leve noge prispevata k povečanju
GRFZ. Temu sledi zamah leve noge. V fazi dvojne opore perturbiranega cikla sta
leva in desna noga postavljeni posteriorno glede na težǐsče telesa, kar pomeni da
je telo še vedno nestabilno. Prostovoljec se je zato v želji po dosegu stabilne lege
z levo nogo hitro pognal naprej. Zamah leve nogo je kratkotrajen, kar je vidno
iz grafov COPML in COPAP. Leva noga mora tako hitro potovati v anteroirni
smeri zato, da prehiti težǐsče telesa, ki tačas pada naprej. To padanje je vidno iz
grafa GRFZ, kjer krivulja strmo pada ves čas faze zamaha leve noge. Malo pred
100 % se potek krivulje sunkovito obrne in pri okrog 105 % cikla hoje doseže
svoj maksimum. Gre za silo, ki telo dvigne, ko sta na tekočem traku obe nogi.
Za zaključek ravnotežnega odziva poskrbi tudi sila podlage v anteroposteriorni
smeri (GRFAP), ki ob dostopu z levo nogo na telo deluje v posteriorni smeri in
tako poskrbi za zaustavitev telesa in konec padanja. Ravnotežni odziv do konca
izzveni že pri 20 % naslednjega cikla hoje, kar potrjuje graf GRFZ.
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3.4 Razprava
Razviti sistem za posnemanje spotikanja pri hoji po tekočem traku omogoča
izvajanje perturbacij, ki pri človeku izzovejo podoben dinamični ravnotežni odziv,
kot ga opazujemo pri spotiku človeka ob fizično oviro. Sistem prepoznava faze
cikla hoje, kar omogoča ponovljivo proženje perturbacij ob istem trenutku znotraj
cikla hoje. V svoji študiji smo perturbacije prožili na sredini faze zamaha, saj je to
čas, ko spotik pri človeku povzroči največji odziv. Dolžino trajanja perturbacije
smo za svoje eksperimente izbrali arbitrarno. Iz literature je razvidno, da so vǐsina
ovire, trenutek spotika v ciklu hoje in hitrost hoje ključni pri človekovi refleksni
izbiri strategije lovljenja ravnotežja po spotiku [21, 22]. Trajanje perturbacije
je analogno vǐsini ovire, trenutek začetka perturbacije pa je analogno trenutku
spotika. Z nastavljanjem parametrov algoritma je mogoče določiti trajanje in
trenutek nastopa perturbacije. Hitrost hoje vsiljuje tekoči trak. Naprava za
posnemanje spotikanja deluje v kombinaciji s poljubnim tekočim trakom. Njeno
delovanje je uspešno pri vseh hitrostih hoje, ki so za rehabilitacijo zanimive.
S sistemom za spotikanje je torej mogoče ciljano izzivati bodisi spustno bodisi
dvižno strategijo za preprečevanje padcev in povrnitev ravnotežja.
Prevladovanje vsake izmed strategij za povrnitev ravnotežja pri različnih pa-




je prevladovala dvižna, pri hitrosti 0,8 m
s
pa spustna strategija. Prisotnost upo-
rabljenih strategij pri posameznih hitrostih hoje smo razbrali iz opazovanja po-
snetka, ki smo ga zajeli s sistemom za zajem gibanja OptiTrack, posledice izbire
strategije pa smo zaznali tudi v meritvah sile podlage in prijemalǐsča sile pod-
lage, ki smo jih opravili z instrumentacijskim tekočim trakom. Meritve so bile
podobne tistim, ki bi jih pričakovali, če bi prǐslo do spotika ob fizično oviro, zato
ocenjujemo, da je razviti sistem pri posnemanju spotikanja uspešen.
Dobra lastnost sistema je, da pacient ne more v naprej zaznati ovire, kar
pomeni da se nanjo ne more pripraviti in je ravnotežni odziv povsem refleksen.
V študiji smo proženje nove perturbacije omogočili osem sekund po proženju
preǰsnje perturbacije. Spotikanje bi bilo lahko še bolj nepredvidljivo, če bi bil
namesto konstantnega intervala osmih sekund čas med perturbacijami naključen,
kar je enostavno doseči z majhno spremembo v algoritmu za proženje perturbacij.
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Do sedaj imamo narejen le en prototip naprave, zato smo v študiji perturbacije
lahko prožili le na desni nogi. Bolje bi bilo, če bi enako napravo uporabili še
na levi nogi. To nam ne bi omogočalo le proženja perturbacij na obeh nogah,
ampak bi povzročilo tudi, da bi prostovoljec na obeh nogah čutil enako silo zaradi
konstantne vzmeti in vztrajnosti škripca. Ta sila je pri prototipu sicer majhna
in resno ne ovira hoje, zato bi šlo pri uporabi dodatne naprave za levo nogo
tu predvsem za občutek prostovoljca. Če bi perturbacije lahko prožili na obeh
nogah, bi s tem tudi povečali naključnost perturbacij. Zmanǰsanje predvidljivosti
perturbacij je pomembno, da pacient v procesu rehabilitacije v svoj vzorec hoje ne
začne vnašati neželenih sprememb, s katerimi bi skušal kompenzirati pričakovani
nastop spotika.
Sistem za posnemanje spotikanja človeka spotakne in s tem povzroči izgubo
ravnotežja. Če si človek ne uspe povrniti ravnotežja, pade, kar predstavlja veliko
tveganje za poškodbo. Veliko nevarnost predstavlja tudi okvara naprave med
delovanjem. Če pride do okvare zavore, je gibanje noge omejeno, tekoči trak
pa še naprej vsiljuje hojo. Za varno uporabo sistema za posnemanje spotikanja
predlagamo uporabo kombinacije naslednjih varnostnih funkcij. Najbolj tveganje
za poškodbo zmanǰsamo z uporabo visečega varnostnega pasu (safety harness),
ki prepreči padce. Na trup telesa bi pritrdili pospeškometer, ki bi ob velikem
pospešku trupa, ki je značilen za padec, povzročil ustavitev tekočega traku. Kot
dopolnilno varnostno funkcijo predlagamo še gumb za zaustavitev v sili, ki ga bi
imel v rokah terapevt, s katerim bi lahko ustavil tekoči trak in sprostil zavoro
naprave za spotikanje.
Vsaj na pogled je bila kinematika telesa prostovoljca ob perturbaciji taka, kot
pri človeku, ki se spotakne ob oviro. Izjema je le gibanje noge pod manšeto, to je
od gležnja navzdol. Predvidevamo, da bi s prestavitvijo prijemalǐsča sile, ki pov-
zroča perturbacijo, na prste noge bilo posnemanje spotikanja še bolj realistično.
Oblikovali smo že nekaj idej za implementacijo te izbolǰsave. Zadnjo različico pri-
kazuje 3D model na sliki 3.12. Rjava kapica za čevelj objema stopalo. Rjavi kos
je preko kroglastega sklepa pritrjen na sivi kos, ki ga na pravi vǐsini držita napeta
jeklenica naprave za spotikanje in pomožna jeklenica. Pomožna jeklenica bi bila
preko škripca vezana na konstantno vzmet, le da v osi škripca ne bi bilo zavore.
Škripec bi bil postavljen anteriorno, na isto vǐsino in v isto parasagitalno ravnino
kot škripec naprave za posnemanje spotikanja. Tako preoblikovanje sistema bi
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Slika 3.12: Ideja za premik prijemalǐsča sile, s katero naprava izvaja perturbacije,
na prste. Rjava kapica za čevelj objema stopalo. Rjavi kos je preko kroglastega
sklepa pritrjen na sivi kos, ki ga na pravi vǐsini držita napeta jeklenica naprave
za spotikanje in pomožna jeklenica.
omogočilo tudi uporabo močneǰsih konstantnih vzmeti, saj bi vsaka konstantna
vzmet nogo vlekla v svojo smer in bi se njuno delovanje na nogo izničilo, vrv pa
bi bila bolj močno napeta.
3.5 Sklep
Izdelali smo prototip naprave za posnemanje spotikanja. Naprava pri hoji po
tekočem traku na človeka izvaja perturbacije tako, da zaustavi gibanje gležnja
v anteriorni smeri. Proženje perturbacij je robustno in ponovljivo. Nastavljati
je mogoče trajanje perturbacij in njihov trenutka proženja glede na faze cikla
hoje. Naprava je kompatibilna s poljubnim tekočim trakom in deluje neodvisno
od hitrosti hoje po tekočem traku.
Opravili smo evalvacijo delovanja naprave s pomočjo sistema kamer za zajem
gibanja in instrumentacijskega tekočega traku. Evalvacija je pokazala, da so rav-
notežni odzivi, ki jih s perturbacijami izzove naprava za posnemanje spotikanja,
podobni tistim, ki jih lahko opazujemo ob pravem spotiku. Z izbiro parame-
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trov algoritma za proženje perturbacij in hitrostjo tekočega traku smo ustvarili
pogoje, v katerih je prostovoljec pri evalvaciji ponovljivo refleksno izbral bodisi
dvižno bodisi spustno strategijo za povrnitev ravnotežja po spotiku.
4 Sistem za pomoč pri zamahu noge pri
hoji po tekočem traku
Odstopanja od normalnega cikla hoje skušamo v procesu rehabilitacije čim bolj
zmanǰsati. Del predlagane naprave iz poglavja 2 je tudi sistem za pomoč pri
zamahu noge pri hoji po tekočem traku. Namen tega sistema je, da pacientu,
ki je že sposoben hoditi, a njegov cikel hoje odstopa od normalnega, pomaga
v fazi zamaha. S pomočjo elastičnih vrvi pacientu doda potrebno energijo za
dokončanje dovolj dolgega zamaha. Poleg primerne dolžine zamaha želimo, da je
gibanje v vseh sklepih noge podobno gibanju pri zamahu v zdravem vzorcu cikla
hoje.
Načrtovanja takega sistema smo se lotili preko simulacijskega modela. Najprej
smo izdelali enostaven simulacijski model noge v zamahu, nato izbrali primerne
fizikalne parametre sistema za pomoč pri zamahu, nazadnje pa smo poiskali in v
simulacijskem okolju preverili še robusten sistem vodenja.
4.1 Dinamični model noge
Pri izdelavi simulacijskega modela smo privzeli nekatere poenostavitve. Gibanje
noge smo omejili na parasagitalno ravnino telesa. Model noge sestavljajo trije se-
gmenti: stegno, golen in stopalo. Mase, dimenzije, položaji težǐsč in vztrajnostni
momenti segmentov v modelu ustrezajo povprečnim vrednostim teh parametrov
za odraslega moškega [23]. Predpostavili smo, da pri hoji po tekočem traku
položaj kolčnega sklepa ostaja ves čas enak. Posameznih mǐsic nismo modelirali,
ampak smo njihovo aktivnost predstavili kot navor na sklepe v modelu.
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Fizikalno gledano nas model spominja na trojno fizično nihalo. Če na mo-
del pogledamo s stalǐsča robotike, v njem vidimo robotski manipulator z odprto
kinematično verigo s tremi togimi segmenti. Nepremični trup telesa razumemo
kot bazo, na katero je z rotacijskim kolčnim sklepom pritrjen segment stegno,
nanj je z rotacijskim kolenskim sklepom pritrjen segment golen, na golen pa je
z rotacijskim gleženjskim sklepom pritrjen še segment stopalo. Naj bo q ∈ R3
vektor posplošenih koordinat, v katerem so zbrani koti zasuka sklepov. Shemo
modela noge prikazuje slika 4.1.
Slika 4.1: Nogo modeliram kot serijski robotski mehanizem s tremi rotacijskimi
sklepi
Inverzno dinamiko takega robotskega manipulatorja opisuje enačba
M (q)q̈ + c(q, q̇) + Fp(q, q̇) + g(q) = u− JTFv, (4.1)
kjer je M(q) matrika vztrajnosti, c(q, q̇) vektor vplivov centrifugalne in Corioli-
sove sile, g(q) gravitacijski vektor, u vektor posplošenih sil in navorov v sklepih
zaradi delovanja mǐsic. Oznaka JTFv v enačbi ponazarja delovanje sil elastičnih
vrvi na nogo. V praksi je število teh členov enako številu elastičnih vrvi, saj je
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za vsako prijemalǐsče vrvi potrebno določiti svojo Jacobijevo matriko. Ker mo-
deliramo nogo le v zamahu, se ta ne dotika tal in tako ni potrebno modelirati sile
stika noge s tlemi.
Navadno v enačbi nastopata člena, ki predstavljata Coulombovo in viskozno
trenje. V našem primeru namesto vplivov trenja v modelu govorimo o pasivnih
lastnostih mǐsic in vezi ter omejitvah sklepov Fp(q, q̇). V literaturi najdemo
karakteristike za posamezen sklep [24]. Z dvema eksponentnima krivuljama v
odvisnosti od zasuka sklepa modeliramo pasivni moment v sklepu, ki preprečuje
njegovo hiperekstenzijo in hiperfleksijo. Model pasivnih lastnosti sklepa vsebuje
tudi člen, ki gibanje duši premo sorazmerno s hitrostjo.
Za izračun inverzne dinamike smo uporabili rekurzivno Newton-Eulerjevo
(NE) metodo. NE algoritem sprejme kot vhod tri vektorje in skalarni parameter,
ki je bodisi 0 bodisi g0 = 9.81m/s
2. Kadar so trije vhodni vektorji po vrsti vektor
želene trajektorije qd(t) in njegova prvi in drugi odvod po času, velja
ud(t) = NEg0(qd(t), q̇d(t), q̈d(t)), (4.2)
kjer je izhod NE algoritma ud(t) vektor potrebnih navorov v sklepih ob času
t, da mehanizem res sledi želeni trajektoriji.
Za simulacijo ne potrebujemo inverznega ampak direktni dinamični model.
Tega dobimo tako, da iz enačbe (4.1) izrazimo vektor q̈. Direktni dinamični
model podajajo enačbe (4.3), (4.4) in (4.5).







Potrebujem torej posamične člene enačbe (4.1). Te lahko izračunam tako, da
v NE algoritem pripeljemo primerne vhode. Gravitacijski vektor izračunamo kot
g(q) = NEg0(q,0,0), (4.6)
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medtem ko matriko vztrajnosti izračunamo po stolpcih
Mi(q) = NE0(q,0, v̂i), (4.7)
kjer v̂i =
(︂
0 ... 0 1 0 ... 0
)︂T
predstavlja i-ti vektor ortornormirane baze
prostora RN .
Vektor vplivov centrifugalne in Coriolisove sile dobimo z enačbo
c(q, q̇) = NE0(q, q̇,0). (4.8)
Ob izbranih začetnih pogojih za integracijo v enačbah (4.4) in (4.5) lahko
sedaj iz navorov na sklepe natančno napovemo gibanje sistema. Matematični
model smo implementirali v programu MATLAB/Simulink. Dinamiko noge smo
računali s frekvenco 2000 Hz, saj je celoten zamah noge kraǰsi od ene sekunde,
dinamično dogajanje pa je bogato. Uporabili smo diskretne integratorje, saj
smo želeli implementacijo v Simulinku narediti tako, da bi bila morebitna selitev
implementacije na mikrokrmilnǐski sistem čim bolj enostavna.
4.2 Modeliranje oslabelosti mǐsic in spastičnosti
Da lahko opazujemo spremembe v ciklu hoje, moramo najprej poznati kinema-
tiko zdravega cikla hoje, ki nam bo služila kot referenca. Pri svojem delu smo za
referenčni primer zdrave hoje vzeli posnetek hoje odraslega moškega, ki so ga s
sistemom za zajem gibanja podjetja Vicon posneli na Univerzitetnem rehabilita-
cijskem inštitutu RS - Soča. Sistem za zajemanje gibanja je s setom kamer posnel
položaj pasivnih markerjev, ki so bili razporejeni po telesu moškega. Iz podatkov
o položajih markerjev v prostoru smo lahko določili kote v sklepih noge. Iz teh po-
datkov smo določili referenčni vektor posplošenih koordinat qr(t), z odvajanjem
pa še q̇r(t).
Izkazalo se je, da je bila vrednost vektorja hitrosti q̇r(t) v trenutku začetka
zamaha t0, ki nam predstavlja začetno vrednost integratorja iz enačbe (4.4), taka,
da je bilo v nogi shranjene že dovolj kinetične energije, da je bilo gibanje modela
noge zelo blizu referenci, kljub temu da v sistem nismo dovajali nobenih navorov
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v sklepih. To pomeni, da je bilo praktično celotno delo mǐsic storjeno v odrivu
in je šlo v fazi zamaha za balistično gibanje. Opažanje, da je delo mǐsic v fazi
zamaha po dobro izvedenem odrivu zelo majhno, se sklada z literaturo [25]. Ker je
močno zmanǰsana moč pri odrivu ena najpomembneǰsih in najpogosteǰsih oblik
oslabelosti [9, 11], smo za začetno vrednost integratorja iz enačbe (4.4) izbrali
ničelni vektor. Brez dodanih navorov v sklepih in brez začetne hitrosti je bil
zamah modelirane noge pričakovano kraǰsi od reference.
Zanimalo nas je, kakšni navori bi bili potrebni za uspešen zamah kljub ne-
uspešnemu odrivu, s katerim človek nogo sicer dvigne od tal, toda v zamah ne
prinese nobene hitrosti. Matematično bi to zapisali tako, da bi v integrator v
enačbi (4.4) dali ničelni vektor, v integrator v enačbi (4.5) pa qr(t0). Nato bi se
vprašali po vhodu v model u(t), z željo, da so si zasuki sklepov in njihove hitro-
sti vrtenja med referenco in modelom čim bolj podobni. Vhod, ki uspe razliki
qr(t)−q(t) in q̇r(t)− q̇(t) dovolj zmanǰsati smo poiskal s pomočjo proporcionalno
diferencialnega (PD) regulatorja. Tak vhod smo poimenovali τp(t), saj predsta-
vlja potrebni navor v sklepih za izvedbo zamaha, če je odriv neuspešen. Blokovno
shemo regulacijske zanke, s katero ǐsčemo τp(t) prikazuje slika 4.2.
Ko poznamo vektor τp(t), je simulacija oslabitve različnih mǐsičnih skupin
enostavna. Namesto regulatorja na vhod vodimo modificiran τp(t). Oslabimo
lahko posamezne komponente vektorja in s tem simuliramo zmanǰsanje navora v
posameznem sklepu. Lahko celo nastavimo različne vrednosti ojačenja za pozi-
tivne in negativne vrednosti navorov, kar simulira različno oslabelost ekstenzorjev
in fleksorjev sklepa.
Pri izračunu vektorja pasivnih momentov zaradi mǐsic, vezi in omejitev skle-
pov Fp(q, q̇) pri računu vsake komponente nastopa člen, ki predstavlja dušenje.
Ta člen modelira viskozno trenje v sklepu in mǐsični tonus mǐsic, ki ta sklep
premikajo. S spreminjanjem tega parametra torej modeliramo različne stopnje
spastičnosti izbranih mǐsičnih skupin. Povečana spastičnost se torej v modelu
kaže tako, da zavira gibanje v sklepu. Do tega pojava najpogosteje prihaja v
kolenskem sklepu, zato smo se pri eksperimentiranju z modelom omejili na mo-
deliranje spastičnosti samo v kolenskem sklepu.
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Slika 4.2: Blokovna shema dinamičnega modela noge v regulacijski zanki s PD
regulatorjem
4.3 Uporaba elastičnih vrvi za pomoč pri zamahu
Princip delovanja predlaganega sistema za pomoč pri zamahu noge pri hoji po
tekočem traku sloni na uporabi elastičnih vrvi. Vsaka elastične vrv je pritrjena na
eni strani na pacientovo nogo, na drugi strani pa preko škripca na vzmet. Na enak
način kot pri sistemu za posnemanje spotikanja iz poglavja 3, je škripcu dodana
zavora, ki vrtenje škripca ustavi. Z ustreznim proženjem zavore lahko dosežemo,
da se vrtenje škripca ustavi v času, ko noga skupaj s tekočim trakom potuje v
anteroposteriorni smeri (od spredaj nazaj). Del energije gibanja tekočega traku
se takrat shrani v elastični vrvi, ki se razteguje. Ko se noga loči od tekočega
traku in prične z zamahom, se prožnostna energija raztegnjene elastične vrvi
doda delu, ki ga proizvedejo mǐsice, in tako pomaga oslabelo nogo ponesti na
končno mesto zamaha. Ob sprostitvi zavore se škripec ponovno zavrti, vzmet
pa poskrbi, da se elastična vrv navije na škripec in brez dodatnih motenj sledi
gibanju noge. Dodano vrednost temu enostavnemu konceptu prinese kombinacija
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hkratnega delovanja več elastičnih vrvi, ki z različnimi prijemalǐsči na nogi in
postavitvami škripcev ter različnimi časi proženja zavor ustvarijo sistem, ki lahko
na nogo deluje s silami različnih velikosti in smeri.
Za potrebe simulacijske študije smo uporabili dve elastični vrvi. Prvo vrv smo
pritrdili v kolenski sklep, pripadajoči škripec pa smo postavili na vǐsino kolčnega
sklepa 1,2 metra pred telo. Drugi škripec smo postavili 0,7 metra pod prvega,
prijemalǐsče druge vrvi pa je gleženjski sklep. Postavitev škripcev prikazuje slika
4.3.
Slika 4.3: Postavitev elastičnih vrvi v sistemu za pomoč pri zamahu
Elastično vrv smo modelirali s pomočjo Hookovega zakona. Ob zaustavitvi
škripca postane razdalja med prijemalǐsčem vrvi na nogi in škripcem enaka dolžini
sproščene elastične vrvi d0. Vsako nadaljnje raztezanje vrvi ustvarja raztezek
∆d = d−d0. Vrv ustvarja silo le tedaj, ko je raztezek pozitiven, saj se v primeru,
ko je d ≤ d0, vrv usloči in ne odriva noge od škripca. Sila vrvi vedno deluje v
smeri vektorja rv, ki kaže od prijemalǐsča na nogi do škripca. Če za elastično vrv
izberemo nek k, ki v Hookovem zakonu predstavlja koeficient vzmeti, lahko silo
fv, ki jo ustvari elastična vrv, modeliramo s sledečo enačbo:
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fv =
⎧⎨⎩k(d− d0) rv∥rv∥ , če d > d00, če d ≤ d0 (4.9)
Pri računanju sile v modelu privzamemo tudi naslednje poenostavitve:
 Kadar škripec ni zaustavljen, je elastična vrv navita na škripec in elastična
vrv ni usločena.
 Elastična vrv se po prenehanju delovanja zavore nemudoma navije nazaj na
škripec. Zanemarimo vse prehodne pojave nihanja.
 Kadar škripec ni zaustavljen, zanemarimo vsakršno delovanje sile elastične
vrvi na nogo.
 Sila elastične vrvi je vedno podrejena Hookovemu zakonu, ne glede na
dolžino raztezka.
 Trenje med stopalom in tekočim trakom je dovolj veliko, da kompenzira
celoten vpliv elastične vrvi do trenutka začetka faze zamaha.
Delovanje sil elastičnih vrvi v model dinamike noge vključimo tako, da
izračunamo za i-to vrv vektor navorov na sklepe modela noge τvi , ki jih ta vrv
povzroča. τvi izračunamo tako, da v Newton-Eulerjevem algoritmu za inverzno
dinamiko v postopku rekurzije nazaj dodamo vpliv zunanje sile pri segmentu, na
katerega je vrv pritrjena. Upoštevamo dejstvo, da poznamo vektor od težǐsča
segmenta do prijemalǐsča sile. Ostale vhode NE algoritma postavimo tako, da
izračunani navori niso posledica vztrajnosti, gravitacije ali centrifugalnih in Co-
riollisovih sil. Modificiran NE algoritem, pri katerem računamo vpliv i-te vrvi
označim z NEi. Enake vrednosti navorov bi dobili, če bi vsako silo vrvi v navor
transformirali preko transponirane Jacobijeve matrike, izračunane za pripadajoče
prijemalǐsče sile. Enačba za izračun vektorja navorov na sklepe zaradi delovanja
sile fvi elastične vrvi i se torej glasi:
τvi(q,fvi) = J
T
i (q)fvi = NE
i
0(q,0,0). (4.10)
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Za implementacijo elastičnih vrvi v Simulink model smo morali izbrati kon-
kretne vrednosti parametrov k. Parameter k smo za vsako vrv izbrali eksperi-
mentalno, tako da smo pri različnih stopnjah oslabelosti opazovali gibanje modela
noge. Za lažjo vizualizacijo gibanja, smo v Simulinku uporabili knjižnico Sim-
scape Multibody. Knjižnica je sicer namenjena simulaciji dinamike mehanskih
sistemov, a je za ta namen nismo uporabili, saj smo želeli imeti nad izračuni di-
namike bolj nizkonivojski pregled. S pomočjo te vizualizacije smo lahko ocenili,
kdaj je pri popolni oslabelosti (navori mǐsic na sklepe so bili nastavljeni na 0)
in pri največjem času delovanja vrvi (oba škripca sta bila ustavljena takoj ob
začetku faze opore in sta držala vrv napeto do konca faze zamaha) vpliv vrvi
dovolj velik, da je nogo poneslo v zamahu dlje, kot bi to naredil človek pri zdravi
hoji. Izbrana k sta bila 150 N
m
za vrv s prijemalǐsčem v kolenu in 15 N
m
za vrv s
prijemalǐsčem v gležnju. Glede na to, da sta obe vrvi ob polnem izkoristku prive-
dli do predolgega koraka, lahko sklepamo, da bomo s prilagajanjem časa zavrtja
in sprostitve vrtenja škripca vedno lahko pomagali do dovolj dolgega koraka.
Preostane nam torej le še izbira naslednjih štirih parametrov: trenutka zavrtja
gibanja škripca in trenutka sprostitve vrtenja škripca za vsako izmed vrvi, kar
drugače lahko zapǐsemo kot trenutek začetka napenjanja Th in trenutek sprostitve
Tr posamezne elastične vrvi. Ti štirje parametri so odvisni od izbrane stopnje
oslabelosti mǐsic in spastičnosti prisotne v kolenskem sklepu. Za trenutek začetka
napenjanja je smiselno, da se zgodi v času faze opore, medtem ko se trenutek
sprostitve zgodi v času zamaha, kar ponazarja neenačba Th ≤ t0 ≤ Tr, v kateri
t0 predstavlja čas od začetka simulacije do začetka zamaha. V simulaciji vpliv
elastične vrvi na nogo v zamahu modeliramo do časa Tr, potem pa vpliva vrvi
na dinamiko ne upoštevamo več. Simulacijsko shemo v Simulinku smo razširili
tako, da se pred začetkom simulacije zamaha za vsako vrv določi parameter d0.
Iz posnetega referenčnega cikla hoje ob času Th, ki se zgodi v fazi opore tik pred
modelirano fazo zamaha, s preračunom direktne kinematike določimo položaj
kolena in gležnja v izbranem trenutku in njuno razdaljo od škripcev in s tem
določimo d0 za vsako izmed vrvi.
Pri uporabljenem referenčnem posnetku zdrave hoje je trajanje opazovanega
cikla hoje tsim = 1,2 sekunde, od tega prvih 0,8 s pripada fazi opore, drugih 0,4 s
pa fazi zamaha. V svoji simulaciji smo privzeli, da se trajanje faz cikla hoje ne
spreminja. Čas začetka zamaha je tako vedno t0 = 0.8 s, za trenutke začetka
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napenjanja in sprostitve pa velja neenačba
0 s ≤ Th ≤ t0 = 0, 8 s ≤ Tr ≤ tsim = 1, 2 s. (4.11)
Neenačba (4.11) predstavlja omejitve Th in Tr, ki so za obe vrvi enake. Časi
Th1 in Tr1 za prvo ter Th2 in Tr2 za drugo elastično vrv predstavljajo vhode v
simulacijo. Zaradi simulacijske narave načrtovanja sistema za pomoč pri zamahu
noge pri hoji po tekočem traku imamo pri analizi dostopne vse veličine v modelu.
To pa se bo spremenilo, ko bo sistem implementiran in bo model nadomestila
človeška noga. Za izhod zato vzamemo le trajektorijo q(t), saj predvidevamo,
da bo ta količina edina merljiva tudi v fizični implementaciji sistema. Blokovno
shemo celotnega sistema prikazuje slika 4.4. Z določenimi vhodi in izhodi lahko
začnemo z iskanjem primernega algoritma za vodenje sistema.
Slika 4.4: Blokovna shema sistema za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem
traku
4.3.1 Vodenje napenjanja vrvi z uporabo genetskega algoritma
Odnos med vhodi in izhodom sistema je težko razbrati. To predstavlja tudi težavo
pri načrtovanju algoritma vodenja. V primeru, ko imamo opravka z nezveznimi,
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neodvedljivimi, stohastičnimi ali močno nelinearnimi sistemi, so genetski algo-
ritmi ena izmed popularnih metod za optimizacijo [26]. S pomočjo genetskega
algoritma lahko ali izberemo optimalne parametre za izbrani regulator ali celo
poǐsčemo primerne vhode, ki nam zagotovijo želeni izhod. Odločili smo se za
slednje.
Genetski algoritmi posnemajo principe biološke evolucije. Algoritem operira
na množici kandidatov za rešitev, ki ji pravimo populacija. V prvi generaciji
populacije so posamezni kandidati za rešitve naključno razporejeni po prostoru
rešitev. V vsakem koraku se za vsakega kandidata izračuna funkcija ustreznosti
(ang. fitness function) ff (q). Nato se generira naslednja generacija popula-
cije. Kandidatom za rešitev z vǐsjo funkcijo ustreznosti se dodeli večja verjetnost
prenosa podatkov, ki jih nosijo, v novo generacijo populacije. Novo generacijo
sestavljajo potomci preǰsnje generacije, ki nastanejo z replikacijo (potomci no-
sijo identične podatke, kot kandidati iz katerih izhajajo), križanjem (podatki so
kombinacija podatkov dveh kandidatov preǰsnje generacije) in mutacijo (potomci
nosijo naključno spremenjene podatke kandidatov iz katerih izhajajo). Replika-
cija skrbi, da se uspešni kandidati za rešitev prenašajo v naslednjo generacijo,
križanje skrbi za iskanje novih rešitev, ki so blizu trenutno najbolj optimalnim,
mutacija pa skrbi za širše raziskovanje prostora rešitev, ki preprečuje, da bi algo-
ritem optimizacije obtičal v lokalnem minimumu. Delovanje genetskih algoritmov
ponazarja shema na sliki 4.5.
Za dobro delovanje genetskega algoritma je ključna primerna izbira funkcije
ustreznosti. Funkcijo ustreznosti smo izbrali tako, da je pri kandidatih za rešitev
nagrajevala posnemanje referenčnega posnetka zdrave hoje. Ustreznost določa
utežena vsota štirih členov.
ff (q) = W1ff1(q) +W2ff2(q) +W3ff3(q) +W4ff4(q) (4.12)
V enačbi (4.12) so z Wi označene uteži, s ffi(q) pa sledeči členi:
1. Napaka dolžine koraka, ki je absolutna vrednost razlike med prepotovano
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Slika 4.5: Shematski prikaz delovanja genetskih algoritmov
razdaljo v anteroposteriorni smeri pri referenčnem in modeliranem zamahu.
ff1(q) =
⃓⃓⃓⃓
(x(qref , t = tsim)− x(qref , t = t0))⏞ ⏟⏟ ⏞
dolžina koraka pri referenci




2. Integral absolutne vrednosti razlike med kotom v kolčnem sklepu pri refe-







|q1ref (t)− q1(t)|tdt (4.14)
3. Integral absolutne vrednosti razlike med kotom v kolenskem sklepu pri re-







|q2ref (t)− q2(t)|tdt (4.15)
4. Integral absolutne vrednost navora zaradi pasivnih lastnosti vezi, mǐsic in
omejitev kolenskega sklepa. Odvisnost od hitrosti zanemarimo.
ff4(q2, q2̇ −→ 0) =
∫︂ tsim
t0
|τpassive koleno(q2, q2̇ −→ 0)|dt (4.16)
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Člena iz 2. in 3. točke vsebujeta časovno utež, saj smo hitrost noge na začetku
zamaha v modelu namerno postavili na 0, kote zasukov pa na referenčne. Ni
torej mogoče pričakovati, da v začetku med modelom in referenco ne bi prǐslo do
razlike v zasuku sklepov. Člen iz 4. točke izračunamo na enak način kot pasivne
vplive mǐsic, vezi in omejitev sklepov obravnavam v modelu. Namen prisotnosti
tega člena v funkciji ustreznosti je, da zavrača rešitve, pri katerih kolenski sklep
prihaja v hiperekstenzijo. Kot je razvidno iz funkcije ustreznosti, se na zasuk
gleženjskega sklepa nismo ozirali.
Funkcijo ustreznosti smo implementirali v MATLAB-u. Za optimizacijo smo
uporabili funkcijo ga iz MATLAB-ove knjižnice Global Optimization Toolbox,
ki smo ji kot parametre podali funkcijo ustreznosti in omejitve, ki jih določa
enačba (4.11). Optimizacijo smo izvajali na populaciji 30 kandidatov za rešitev
preko 10 generacij.
Uspešnost genetskega algoritma smo preverili na mnogih kombinacijah para-
metrov oslabelosti mǐsic in spastičnosti. Na sliki 4.6 so prikazani grafi časovnega
poteka zasukov v kolku, kolenu in gležnju v času zamaha za eksperiment, ko so
bili navori v sklepih kot posledica oslabelosti vseh mǐsičnih skupin nastavljeni
na 70 odstotkov. Parameter, ki opisuje spastičnost, je bil v eksperimentu nasta-
vljen na dvakrat tolikšno vrednost, kot pri zdravi hoji. Z modro črto je na grafih
označen referenčni potek, s črno črto potek, ki bi ga dobili, če oslabeli nogi ne bi
pomagali z elastičnimi vrvmi in predstavlja model hoje pacienta brez pomoči, z
zeleno črto pa je prikazan potek, ki ga dobimo, če za pomoč oslabeli nogi upo-
rabimo elastične vrvi in jih vodimo z vhodi, ki jih kot optimalne poda genetski
algoritem. Vizualizacijo istega eksperimenta lahko vidimo tudi na sliki 4.7, kjer
so prikazani položaji noge ob koncu zamaha. Barve na sliki 4.7 imajo isti pomen
kot na sliki 4.6, le da je za bolǰso predstavo dodana še bela noga, ki kaže pozicijo
noge pred začetkom zamaha.
Na vseh treh grafih iz slike 4.6 je mogoče opaziti, da zelena in črna krivulja
na začetku sovpadata, potem pa se na grafu zasuka v kolku in kolenu zelena
krivulja približa modri, na grafu zasuka gležnja pa ne. Rezultat ni presenetljiv.
Gibanje oslabele noge brez pomoči in s pomočjo smo modelirali tako, da smo
začetno hitrost v vseh sklepih na začetku zamaha postavili na nič, medtem ko je
bil pri posnetku zdrave hoje ravno pred zamahom uspešno izveden odriv in je bila
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Slika 4.6: Zasuki v sklepih noge v zamahu. Pomoč elastičnih vrvi je vodena z
genetskim algoritmom.
hitrost v vseh sklepih že visoka. Delovanje elastičnih vrvi pomaga nadoknaditi
zaostanek v zasuku kolka in kolena, na zasuk gležnja pa vrvi neposrednega vpliva
nimata, saj sili vrvi prijemata prav v kolenskem in gleženjskem sklepu. Tudi
v funkciji ustreznosti se na zasuk gležnja nismo ozirali. Iz grafa zasuka vidimo
tudi, da nikdar ni prǐslo do pretiranega iztegovanja kolena, kar nakazuje, da so
bili navori zaradi pasivnih lastnosti mǐsic, vezi in omejitev sklepa majhni.
Iz slike 4.7 je še bolj razvidno, da je bilo delovanje elastičnih vrvi uspešno, saj
je bil zamah paretične noge podalǰsan na primerno dolžino. Genetski algoritem s
pripadajočo cenilko se je tako izkazal kot primerna metoda za vodenje elastičnih
vrvi v predlaganem sistemu za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku.
4.3.2 Vodenje napenjanja vrvi z algoritmom ILC
Hoja po tekočem traku je cikličen proces. Cikli hoje, ki si sledijo, so si za neko
osebo med seboj podobni. To je mogoče izkoristiti pri načrtovanju algoritma
vodenja. Če hojo razdelimo na diskretne cikle hoje, lahko podatke o odstopanju
preǰsnjega cikla hoje od reference uporabimo za prilagoditev vhodov v naslednjem
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Slika 4.7: Položaj noge pred začetkom zamaha (bela) in položaj noge po koncu
zamaha za primere referenčne hoje (modra), paretične hoje brez pomoči (črna)
in paretične hoje ob pomoči elastičnih vzmeti, vodenih z genetskim algoritmom
(zelena).
ciklu hoje. Implementacijo ideje učenja iz predhodnih izvedb ponavljajočega
se procesa lahko izvedemo z algoritmom vodenja z iterativnim učenjem (ang.
iterative learning control), ki ga bomo v nadaljevanju imenovali s kratico ILC.
ILC je bil v svoji najbolj osnovni izvedbi leta 1984 predstavljen kot algoritem
za izbolǰsanje sledenja predpisanim robotskim trajektorijam, kadar robot opravlja
ponavljajočo se nalogo [27, 28]. ILC opisuje enačba
uk+1(t) = uk(t) + Γek(t+∆t), (4.17)
v kateri uk predstavlja vektor vhodov v proces pri k − ti iteraciji, ek vektor
odstopanja izhoda procesa pri k− ti iteraciji od reference, Γ pa matriko ojačenj.
Vhod v sistem ob času t v trenutni iteraciji uk+1(t) je vsota vhoda v sistem
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ob istem časovnem trenutku v preǰsnji iteraciji uk(t) in ojačene napake, ki jo v
preǰsnji iteraciji dobimo ob naslednjem trenutku vzorčenja Γek(t+∆t).
ILC je mogoče uporabiti, če so izpolnjeni naslednji pogoji:
 stabilna dinamika sistema oziroma izpolnjen Lipschitzev pogoj,
 proces se po vsaki iteraciji vrne v enako začetno stanje,
 časovni interval izvajanja procesa je v vseh iteracijah enak.
Prvega pogoja nismo preverjali. Pogoja iz druge in tretje točke sta za simu-
lacijo vedno izpolnjena, saj se iteracije ob inicializaciji med seboj razlikujejo le
po vhodnih parametrih, dolžina simulacije pa je vedno tsim = 1,2 s. V praktični
rabi, ko proces ne bo simuliran, ampak bo šlo za človekovo hojo, pa drugi in tretji
pogoj ne bosta povsem izpolnjena.
Spremenljivke v enačbi (4.17) za konkretni primer vodenja našega sistema
dobijo nov pomen. Vhodi v sistem pravzaprav niso časovni signali, ampak le
parametri, ki jih izberemo pred začetkom izvajanja trenutne iteracije, zato vhodni
vektor znotraj dane iteracije ni odvisen od časa. V vhodni vektor pri k−ti iteraciji









Spremeniti je potrebno tudi pogled na člen Γek(t+∆t). Ker je vektor vhodov
odvisen le od iteracije in ne od časa, se enačba računa le enkrat pred vsako
novo iteracijo, zato mora biti tudi vektor ek neodvisen od časa. Tudi pomena
odstopanja od reference, ki ga algoritem skuša minimizirati, ni enostavno določiti.
Ni namreč dovolj, da za odstopanje od reference vzamemo le razliko med koti v
sklepih pri referenčnem posnetku hoje in modelu. Siljenje paretične noge v čim
hitreǰse in točneǰse posnemanje kinematike zdrave hoje s pomočjo zunanjih sil
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elastičnih vrvni namreč koleno hitro pripelje v hiperekstenzijo. V takem položaju
kolena je napaka v zasuku glede na referenco sicer majhna, a so navori, ki jih
morajo kolenske vezi izvajati na kolenski sklep, da ta ne gre preko svojih omejitev,
veliki, kar pa še zdaleč ni podobno zdravi hoji. Zato vektor ek, ki tradicionalno










V izrazu (4.19) predstavljajo:
 eh razliko med referenčnim in modeliranim zasukom v kolčnem sklepu ob
koncu časovnega intervala tsim = 1, 2 s preǰsnje iteracije
eh = q1ref (t = tsim)− q1(t = tsim), (4.20)
 en razliko med referenčnim in modeliranim zasukom v kolenskem sklepu ob
koncu časovnega intervala tsim = 1, 2 s preǰsnje iteracije
ek = q2ref (t = tsim)− q2(t = tsim), (4.21)
 edz napako dolžine koraka v metrih, ki je absolutna vrednost razlike med
prepotovano razdaljo v anteroposteriorni smeri pri referenčnem in modeli-
ranem zamahu pri preǰsnji iteraciji
edz = (x(qref , t = tsim)− x(qref , t = t0))⏞ ⏟⏟ ⏞
dolžina koraka pri referenci
− (x(q, t = tsim)− x(q, t = t0))⏞ ⏟⏟ ⏞
dolžina koraka pri preǰsni iteraciji
,
(4.22)
 ep maksimalno vrednost v Newton metrih, ki jo doseže navor v kolenskem
sklepu zaradi pasivnih lastnosti mǐsic, vezi in omejitev sklepa v časovnem
intervaluv preǰsnji iteraciji simulacije
ep = max
(︁
τpassive koleno(q2(t0 ≤ t ≤ tsim), q2̇ −→ 0)
)︁
. (4.23)
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Matriko ojačenj Γ smo izbrali na podlagi razmisleka in izkušenj. Najprej smo
za elemente matrike izbrali smiselne predznake. Razlogi za izbiro predznakov v
vsakem stolpcu so sledeči:
1. Prvi stolpec predstavlja vpliv napake zasuka v kolku na koncu intervala eh,k
na čase začetka napenjanja in sprostitve uk. Če je na koncu faze zamaha
fleksija kolka premajhna, to popravimo tako, da povečamo vpliv obeh ela-
stičnih vrvi. Trenutek začetka napenjanja se naj zgodi prej, trenutek spro-
stitve pa kasneje za obe vrvi. Prva dva elementa v prvem stolpcu dobita
zato negativni predznak, druga dva pa pozitivni.
2. Drugi stolpec predstavlja vpliv napake zasuka v kolenu na koncu intervala
en,k na čase začetka napenjanja in sprostitve uk. Elastična vrv s prije-
malǐsčem v kolenu na zasuk kolena nima vpliva, zato prvi in tretji element
drugega stolpca matrike Γ postavimo na 0. Drugi in četrti element po istem
razmisleku kot v preǰsnji točki dobita negativni in pozitivni predznak.
3. Tretji stolpec predstavlja vpliv napake v dolžini koraka edz,k na čase začetka
napenjanja in sprostitve uk. Če bodo vrvi napete prej in sproščene kasneje
se bo korak podalǰsal. Dolžina koraka je bolj pomembna od napak v sklepih,
zato bo njeno ojačenje večje.
4. Četrti stolpec v matriki se navezuje na maksimalno vrednost navora v ko-
lenskem sklepu, ki ga povzročajo pasivne lastnosti mǐsic, vezi in omejitve
sklepa. Z regulatorjem želimo to vrednost minimizirati. Vrednost močno
naraste, kadar pride do hiperekstenzije kolena. Koleno izteguje elastična
vrv s prijemalǐsčem v gležnju. Vpliv vrvi s prijemalǐsčem v gležnju zato
zmanǰsamo (kasneǰsi začetek napenjanja vrvi in zgodneǰsa sprostitev). Da
še vseeno omogočimo izpeljavo dovolj dolgega koraka, delovanje vrvi s pri-
jemalǐsčem v kolenu povečamo. Prvi in četrti element stolpca sta torej
negativna, drugi in tretji pa pozitivna.
Predznaki elementov matrike Γ so tako








Točne vrednosti elementov matrike smo dobili z eksperimentiranjem. Izbrana
matrika ojačenj je poskrbela za zadovoljivo hitro konvergenco rešitve, z dodatnimi
popravki pa bi bila konvergenca najverjetneje še bolǰsa. Eksperimenti z različnimi
parametri oslabelosti in spastičnosti v modelu so pokazali, da do dobrih približkov
za optimalne vhode pridemo že po treh iteracijah. Od okoli pete iteracije naprej
se napake vidno ne zmanǰsujejo več, zato smo pri vseh nadaljnjih eksperimentih
število iteracij omejili na šest.
Z željo po čim bolǰsi primerljivosti med algoritmoma smo uspešnost vode-
nja z ILC preverili pri enakih parametrih oslabelosti in spastičnosti, kot smo
to storili pri validaciji genetskega algoritma. ILC potrebuje za svoje delovanje
začetni približek vektorja vhodov. Za dober začetni približek se je izkazala kar
sredina trajanja faze opore kot trenutek začetka napenjanja obeh vrvi in sredina
trajanja faze zamaha za trenutek sprostitve. Na podoben način kot pri genet-
skem algoritmu primerjamo na sliki 4.8 grafe zasukov v kolčnem, kolenskem in
gleženjskem sklepu. Tokrat poleg z modro prikazane referenčne hoje in s črno
prikazane paretične hoje brez pomoči prikazujemo vseh šest krivulj, ki nastanejo
v šestih iteracijah ILC. Krivulje si sledijo od rdeče proti rumeni barvi, tako da
rdeča predstavlja prvo iteracijo, pri kateri je vhod v sistem začetni približek, in
rumena zadnjo iteracijo simulacije. Na sliki 4.9 vidimo nogo v položaju pred za-
mahom in ob koncu zamaha, pri čemer je poleg noge na koncu zamaha referenčne
hoje in paretične hoje brez pomoči vrvi prikazana le noga v položaju po koncu
zamaha pri šesti iteraciji ILC.
Na enak način kot pri genetskem algoritmu lahko iz grafov in vizualizacije
položaja noge ob koncu zamaha ugotovimo, da je vodenje sistema z ILC uspešno.
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Slika 4.8: Zasuki v sklepih noge v zamahu. Pomoč elastičnih vrvi je vodena z
algoritmom ILC.
4.4 Razprava
4.4.1 Izbira algoritma vodenja
Neposredna primerjava med uspešnostjo genetskega algoritma in ILC kljub opra-
vljenima eksperimentoma pri enakih parametrih spastičnosti in oslabelosti noge ni
mogoča. Genetski algoritem ǐsče take optimalne vhode v sistem, da minimizirajo
njegovo funkcijo ustreznosti kandidatov za rešitev, medtem ko ILC minimizira
napako ek. Ker sta funkcija ustreznosti in napaka ek definirani različno, bosta
tudi rešitvi algoritmov različni.
Iz grafov na slikah 4.6 in 4.8 je sicer razvidno, da med kinematiko zdrave
hoje, narisano z modro barvo, in kinematiko paretične hoje s pomočjo vrvi, ki
je narisana z zeleno za genetski algoritem in rumeno za ILC, ostajajo razlike.
Zasuka v gležnju pri nobenem izmed algoritmov ne upoštevamo, zato odstopanje
od reference ne preseneča. Pri zasukih v kolku in kolenu, pa je vzrok za razliko
med referenčnim in vodenim gibanjem noge zlasti v začetnem pogoju simulacije.
Pri posnetku zdrave hoje je pred zamahom prǐslo do zdravega odriva, zato je
pri vstopu noge v fazo zamaha v vseh sklepih prisotna visoka hitrost, ki v veliki
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Slika 4.9: Položaj noge pred začetkom zamaha (bela) in položaj noge po koncu
zamaha za primere referenčne hoje (modra), paretične hoje brez pomoči (črna) in
paretične hoje ob pomoči elastičnih vzmeti, vodenih z algoritmom ILC (rumena).
meri zadostuje za uspešno izvedbo zamaha. Pri simulaciji smo privzeli, da je
bila začetna hitrost v vseh sklepih enaka nič, kar pomeni da odriv ni bil uspešen.
Pri rehabilitaciji ni ključno, da se zasuki sklepov skladajo s tistimi iz referenčne
hoje skozi celotni časovni interval. Mnogo bolj je za rehabilitacijo pomembno, da
je noga ob koncu zamaha v pravem položaju, in ali so bili med gibanjem sklepi
v hiperekstenziji ali hiperfleksiji. To smo upoštevali tudi v funkciji ustreznosti
genetskega algoritma in v definiciji napake ILC. Pri vsakem izmed algoritmov
smo ugotovili, da vodenje z njim zadovolji naše potrebe.
Bolj kot točnost posnemanja referenčne kinematike je pri izbiri algoritma po-
membna zmožnost prenosa algoritma vodenja iz simulacije na realni sistem. Tu
se pojavi največja slabost genetskega algoritma. Za izračun optimalnih parame-
trov genetski algoritem simulacijo zažene nekaj stokrat in tako z informiranim
poskušanjem najde optimalne vhode. Tako iskanje optimalnih vhodov bi torej za
vodenje fizičnega sistema zahtevalo, da je na računalniku ves čas vzporedno na
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voljo tudi dinamični model noge. Vsako odstopanje modela od realnega sveta bi
pomenilo dodaten pogrešek v izračunih genetskega algoritma. Problematična je
tudi računska zahtevnost takega pristopa, saj bi morala simulacija steči nekaj de-
set do nekaj stokrat v dobri sekundi, kolikor traja cikel hoje. Za izračun vhodov
za naslednji cikel hoje pa je pri ILC potreben le en izračun enačbe (4.17). Za tako
enostaven račun zadostuje že najpreprosteǰsi mikrokrmilnik. Zadnja ugotovitev
praktično izloči genetski algoritem kot možnost za vodenje realnega sistema v
realnem času.
Uporaba ILC povleče za seboj nekaj novih izzivov. Iz algoritma samega sledi,
da bo prvih nekaj ciklov hoje potrebnih, da algoritem najde optimalne vhode. To
pomeni, da bodo v prvih nekaj korakih na pacientovo nogo delovale neoptimalne
sile. Da bi bilo neoptimalnega delovanja čim manj, je potreben čim bolǰsi začetni
približek. Izbira povsem napačnih parametrov bi lahko zaradi premočnega de-
lovanja elastičnih vrvi pri pacientu povzročila izgubo ravnotežja in morda celo
izzvala padec. Pri izbiri je zato potrebna zadržanost, pomagamo pa si lahko prav
s simulacijskim modelom, ki ga opisujemo.
Za dobro delovanje algoritma pri vodenju fizičnega sistema je pomembno, da
je algoritem robusten. Soočiti se je potrebno s tem, da bodo nekatere predpo-
stavke, ki smo jih privzeli pri simulaciji, kršene. Prav gotovo človekov cikel hoje
ne bo povsem ponovljiv. Ni realno pričakovati, da bo človek v vsakem koraku
povsem enako deloval z mǐsicami, sploh če je noga paretična in se pojavlja spa-
stičnost. Odpornost ILC na to negotovost smo preverili tako, da smo izvedli enak
eksperiment kot ga prikazujejo grafi na sliki 4.8 in slika 4.9, le da tokrat delovanja
navorov v sklepih nismo znižali na 70 odstotkov, ampak na naključno vrednost
med 60 in 80 odstotkov. Grafi na sliki 4.10 kažejo, da kljub dodatku šuma na
parameter oslabelosti, ILC deluje robustno in vhodi ostajajo blizu optimalnih
vrednosti.
4.4.2 Predlogi za izbolǰsave
Pri razvoju obeh algoritmov vodenja elastičnih vrvi smo stremeli k temu, da bi
bilo gibanje paretične noge čim bolj podobno gibanju zdravega uda. Tak pristop
pa se je pri aplikacijah robotske rehabilitacije izkazal za pomanjkljivega. Ne glede
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Slika 4.10: Zasuki v sklepih noge v zamahu. Pomoč elastičnih vrvi je vodena z
algoritmom ILC. Oslabelost noge se med iteracijami ILC naključno spreminja
na pacientov trud sistem poskrbi, da bo gib dobro izveden. Pacienti pri takem
treningu ves napor prepustijo napravi. Znano je, da brez ustreznega kognitivnega
in fizičnega napora rehabilitacija ni uspešna. V rehabilitacijski robotiki zato
velja paradigma pomoči po potrebi (ang. assist as needed). Naprave pacientom
pomagajo do te mere, da je naloga izvedljiva, a le če pacienti vanjo vložijo dovolj
svojega truda. Algoritem ILC, ki ga uporabljamo, sicer skrbi, da ob manǰsi
oslabelosti noge vrvi nudijo manǰso pomoč, a pomaga tudi v primeru, ko gre le
za problem motivacije. V algoritem bi zato morali dodati še en člen, ki bi skrbel,
da se po več zaporednih uspešnih zamahih nivo pomoči zmanǰsuje.
Simulacija je razkrila tudi nekaj pomanjkljivosti v strojni opremi predlaga-
nega sistema za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku. Težava, s
katero smo se pri iskanju parametrov za simulacijo najbolj spopadali, je bila v
pogostem prehodu kolena v hiperekstenzijo. To je tudi v realnosti problematična
lastnost hemiparetičnega vzorca hoje. Problem s hiperekstenzijo kolena v simu-
laciji nastaja zato, ker gravitacija v začetnem delu zamaha in elastična vrv s
prijemalǐsčem v gležnju skozi celoten zamah skrbita za ekstenzijo kolena, za fle-
ksijo pa lahko skrbijo le mǐsice in gravitacija od sredine zamaha dalje. Menimo,
da bi težavo lahko omililo z dodatkom še ene elastične vrvi. Nova elastična vrv bi
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imela prijemalǐsče nekje pod kolenom, lahko kar v gležnju, škripec, na katerega bi
bila navita, pa bi bil postavljen posteriorno glede na nogo. Ta vrv bi tako skrbela
za zaviranje goleni in bi, za razliko od preostalih dveh vrvi, energijo iz sistema
jemala.
4.5 Sklep
V simulacijskem okolju smo razvili sistem za pomoč pri zamahu noge pri hoji po
tekočem traku. Dinamiko noge v zamahu smo modelirali s prilagojeno Newton-
Eulerjevo metodo. Nogo smo obravnavali kot trisegmentni serijski robot z ro-
tacijskimi sklepi. Model noge omogoča simulacijo oslabelosti mǐsičnih skupin in
spastičnosti v sklepih noge. Gibanje oslabele noge smo popravljali z uporabo
elastičnih vrvi. Za vodenje napenjanja vrvi smo preizkusili genetski algoritem
in algoritem ILC. Oba algoritma sta delovala dobro, a je ILC bolj primeren za
implementacijo na mikrokrmilniku.
Ocenjujemo, da je sistem razvit do te mere, da je pripravljen za fizično im-
plementacijo. Pričakujemo, da se bomo morali pri izbiri elastičnih vrvi prila-
goditi ponudbi na trgu. Simulacijska shema nam omogoča, da brez dodatnih
stroškov in z malo vloženega časa preizkusimo take spremembe parametrov v
sistemu. Simulacijska študija nakazuje, da je tak način rehabilitacije zamaha pri-
meren za različne stopnje oslabelosti mǐsic in spastičnosti, ki so pogosta posledica
možganske kapi.
5 Zaključek
Na univerzitetnem rehabilitacijskem inštitutu Republike Slovenije - Soča poteka
razvoj naprave za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet pri hoji po tekočem traku.
Za razliko od običajnih rehabilitacijskih robotov, bo naprava bolj podobna tetiv-
nemu kot serijskemu mehanizmu. Izkorǐsčala bo pasivne lastnosti prožnih tetiv.
Energijo bo v sistem vnašal le tekoči trak. Cilj je, da bo naprava pospeševala in
zavirala segmente pacientovih spodnjih ekstremitet in s tem omogočala različne
treninge ravnotežja in hoje, ki so pogoj za uspešno rehabilitacijo. Dokaj pre-
prosta zgradba naprave prinaša s seboj varnost, modularnost sistema ter nizke
stroške izdelave. V sklopu magistrskega dela smo si za cilj zadali razviti sistem za
posnemanje spotikanja in sistem za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem
traku, ki bosta sestavna dela prej opisane naprave.
Razvili smo napravo za posnemanje spotikanja pri hoji po tekočem traku, ki
z zaustavitvijo gibanja noge v primernem trenutku pri človeku izzove podoben
ravnotežni odziv, kot ga opazujemo pri spotiku ob fizično oviro. Izdelali smo
strojno in razvili programsko opremo, ki omogoča izvajanje spotika v izbranem
trenutku znotraj cikla hoje. Izdelali smo prototip naprave in njeno delovanje
evalvirali na zdravi osebi. Rezultati evalvacije naprave na enem prostovoljcu
kažejo, da algoritem prepozna osnovne faze cikla hoje ter ponovljivo in robustno
proži perturbacijo, ki posnema spotikanje. Prostovoljec je ob podobnih pogojih
uporabil isti strategiji za povrnitev dinamičnega ravnotežja, kot jih literatura
navaja za spotike ob fizične ovire.
Sistem za pomoč pri zamahu noge pri hoji po tekočem traku smo razvili v
simulacijskem okolju MATLAB Simulink. Modelirali smo zamah hemiparetične
noge, ki jo je prizadela oslabelost in spastičnost mǐsic, ki sta pogosti posledici
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možganske kapi. Gibanje hemiparetične noge v zamahu želimo približati gibanju
zdrave noge s pomočjo elastičnih vrvi. Elastične vrvi se napenjajo, ko noga stoji
na tekočem traku, in svojo energijo sprostijo, ko je noga v zamahu. Trenutek
začetka napenjanja in prenehanja delovanja elastičnih vrvi na nogo je mogoče
voditi. Sistem smo poskušali voditi z genetskim algoritmom in z algoritmom
vodenja z iterativnim učenjem (ILC). Oba pristopa sta bila v simulaciji uspešna,
a le ILC je primeren za implementacijo v realnem sistemu. S simulacijo smo
pokazali, da je zamisel za sistem izvedljiva in pripravljena za implementacijo.
V okviru magistrske naloge smo dosegli vse zastavljene cilje. Sledi imple-
mentacija sistema za pomoč pri zamahu noge ter evalvacija obeh sistemov na
več zdravih osebah in kasneje na pacientih, ki okrevajo po možganski kapi. Ra-
zvoj naprave za rehabilitacijo spodnjih ekstremitet bom nadaljeval na doktorskem
študiju. Čakajo nas izpopolnitev že izdelanih podsistemov, dodatek novih podsis-
temov, kot je denimo sistem za izvajanje perturbacij na medenico, pred začetkom
uporabe naprave v rehabilitacijske namene, pa bomo napravi morali dodati še
varnostne funkcije za preprečevanje padcev in poškodb.
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Slika A.1: Diagram poteka algoritma za proženje perturbacij
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System for tripping emulation  
during treadmill walking 
Abstract. Falling is a major hazard for eldery peopulation as well as for stroke survivors, who have impaired 
dynamic balancing capabilities. To assist with the rehabilitation and prevent falls, robots and measurement devices 
can be used. Our goal was to create a system that can automatically detect gait cycle phase and can initiate a trip 
of subject walking on a treadmill during mid-swing phase. To evaluate the device a tripping experiment was 
conducted on one healthy subject walking on an instrumented treadmill at two slow walking speeds. Measurements 
of center of pressure, center of mass and ground reaction forces show that the subject used one of the tripping 
strategies described in the literature. Results indicate that the device detects gait phases, repeatedly triggers tripping 
perturbations in the correct timeframe during swing phase, without subjects being able to perceive or anticipate 
the perturbation.  
 Sistem za emulacijo spotikanja  
med hojo po tekočem traku 
Povzetek. Padci med hojo so velika nevarnost za starejšo populacijo pa tudi za preživele po možganski kapi, pri 
katerih je sposobnost vzdrževanja dinamičnega vzdrževanja ravnotežja okrnjena. Za namen rehabilitacijskih 
programov, ki zajemajo urjenje dinamičnega ravnotežja za preprečevanje padcev, so na voljo tako rehabilitacijski 
roboti kot tudi različne merilne naprave. Cilj študije je bil razviti in evalvirati napravo, ki bi razpoznavala faze hoje 
ter robustno in ponovljivo omogočala emulacijo spotikanja v fazi srednje opore pri hoji po tekočem traku. V 
preliminarno študijo je bila vključena ena zdrava oseba, ki je hodila po tekočem traku, ki omogoča merjenje 
reakcijskih sil podlage, pri dveh počasnih hitrostih hoje. Meritve prijemališča reakcijske sile podlage, težišča telesa 
in reakcijske sile podlage pričakovano kažejo na uporabo ene od strategij odziva na izgubo ravnotežja po spotiku, 
ki je opisana v strokovni literaturi. Rezultati kažejo, da algoritem prepozna osnovne faze hoje, ponovljivo proži 
spotikanje v želenem delu cikla hoje, naprava pa človeku ne dopušča možnosti predvidevanja nastopa perturbacije.  
. 
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Uvod 
Po podatkih Svetovne zdravstvene organizacije 
(WHO) so padci drugi najpogostejši vzrok nenamerne 
smrti, pri čemer odrasli, starejši od 65 let, utrpijo 
največ padcev, ki se končajo s smrtnim izidom. Zaradi 
padca vsako leto potrebuje približno 37 milijona ljudi 
zdravstveno pomoč, ocenjuje se približno 17 
milijonov ti. izgubljenih zdravih let življenja (angl. 
DALY – disability adjusted life years), finančni stroški 
zaradi poškodb pa so znatni.1 Študije navajajo, da med 
37% in 73% odstotkov pacientov, ki okrevajo po kapi, 
pade v prvih šestih mesecih od odpustitve iz 
bolnišnične oskrbe.2–5 Kljub veliki prisotnosti padcev 
in hudim posledicam, ki jih povzročajo pri pacientih, 
pa se problematika padcev pri osebah, ki okrevajo po 
kapi, v klinični praksi večinoma obravnava na enak 
način kot padci pri starejših osebah, navkljub ključnim 
razlikam med skupinama.6 Sposobnost varnega 
vzdrževanja ravnotežja močno vpliva na 
posameznikovo neodvisnost in kakovost življenja. 
Padci ne povzročijo izključno fizičnih poškodb, 
temveč vplivajo na samozavest osebe med hojo, kar 
pa negativno vpliva na njihovo gibanje. Pri 
rehabilitaciji je pomembno, da se pacient nauči hoditi 
na način, ki zmanjšuje tveganje spotikanja in 
posledično padca,6 hkrati pa se mora naučiti tudi, kako 
ob izgubi ravnotežja zaradi spotika ponovno 
vzpostaviti ravnotežje, da ne pride do padca. V tej 
raziskavi smo se osredotočili na slednje. 
Bolniki po preboleli možganski kapi imajo v večini 
primerov zmanjšane senzorno-motorične 
sposobnosti ene od spodnjih ekstremitet, kar se 
odraža v asimetričnem vzorcu hoje in slabšem 
dinamičnem ravnotežju med hojo. Na področju 
robotske rehabilitacije se v zadnjem času uveljavljajo 
različne vrste treninga za vzdrževanje dinamičnega 
ravnotežja med hojo, kjer robotizirane naprave 
povzročijo različne motilne sunke (perturbacije) na 
telo, ki zmotijo pacientovo hojo in izzovejo 
ravnotežni odziv. Z izvajanjem perturbacij pri 
robotsko podprti rehabilitaciji bolniku zagotovimo, 
da je  potencialno nevarnim nenadnim motnjam 
ravnotežja izpostavljen v varnem okolju, brez strahu 
pred padcem. To omogoča, da je bolnik perturbacijam 
izpostavljen mnogo pogosteje, kot v naravnem okolju, 
s čimer lahko poskrbimo za intenziven in učinkovit 
trening. Robotsko podprta rehabilitacija med drugim 
zagotavlja visoko ponovljivost treninga, sprotno in 
objektivno spremljanje bolnikovega stanja ter 
njegovega napredka. V strokovni literaturi je opisanih 
le nekaj naprav, ki omogočajo spotikanje med hojo za 
namen študij posturalnih odzivov. Tukaj lahko ločimo 
med napravami za spotikanje med hojo po tleh7 ter 
napravami za spotikanje med hojo po tekočem 
traku.8,9 V primeru hoje po tleh so pod pohodno 
površino vgrajene stopnice, ki se ob določenih 
trenutkih, odvisno od tega kje se človek na pohodni 
površini nahaja, ob pravem trenutku dvignejo ter 
človeku povzročijo spotik.7 Taka naprava ima sicer 
določeno prednost pred napravami za hojo po 
tekočem traku, ker ne vsiljuje gibanja, zaradi česar je 
hoja kinematično neoporečna. Ima pa številne druge 
slabosti, saj potrebuje veliko prostora, zaradi česar je 
izvajanje kakršnihkoli meritev lahko oteženo 
(merjenje kinematike, elektromiografije) ali praktično 
nemogoče (npr. meritve reakcijske sile podlage, 
prijemališča reakcijske sile podlage), imeti mora tudi 
veliko število aktivnih stopnic, da bi lahko človeku 
povzročila spotik ob želenem trenutku znotraj cikla 
hoje. Po drugi strani so naprave, ki temeljijo na 
tekočem traku, bistveno bolj uporabne za izvajanje 
meritev, kjer lahko uporabimo instrumentacijski 
tekoči trak za merjenje reakcijske sile podlage in 
prijemališča reakcijske sile podlage, delovno območje 
se zmanjša na velikost tekočega traku, s hojo po 
tekočem traku pa lahko zagotovimo konstantno 
hitrost hoje. Izvajanje spotikov se na tekočem traku 
lahko izvede bodisi s postavljanjem mehanskih ovir na 
pohodno površino tekočega traku, pri čemer je 
potrebna časovna uskladitev proženja naprave za 
postavljanje mehanskih ovir z želenim nastopom 
perturbacije v določenem delu cikla hoje, bodisi s 
prednapeto vrvico, ki je pripeta na čevelj, in ob 
želenem trenutku zaustavi gibanje noge.8 Taka 
naprava za spotikanje omogoča ponovljivo izvedbo 
spotika ob istem trenutku v ciklu hoje in možnost 
opazovanja različnih strategij lovljenja ravnotežja po 
nastopu perturbacije.  
Namen študije je bil razviti in evalvirati napravo, ki bi 
robustno in ponovljivo omogočala emulacijo 
spotikanja pri hoji po tekočem traku. Za uporabo te  
inovativne naprave, ki skoraj hipoma ustavi gibanje 
noge, je bilo potrebno napisati ustrezen algoritem, ki 
proži spotike (perturbacije) ob točno določenem času, 
ko je noga v zamahu. V preliminarno študijo je bila 
vključena ena zdrava oseba, ki je hodila po tekočem 
traku pri različnih hitrostih ter bila deležna spotikanja 
s strani naprave za spotikanje.  
Metode 
Na sliki 1 je ponazorjen sistem za spotikanje med hojo 
po tekočem traku, ki ga v grobem sestavljata naprava 
za spotikanje in tekoči trak. Naprava za spotikanje, ki 
sestoji iz zavornega mehanizma in konstantne vzmeti, 
je pritrjena na zadnji strani tekočega traku pritrjena na 
stacionarno ogrodje. Naprava za spotikanje je 
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zasnovana tako, da je njen princip delovanja enak ne 
glede na velikost tekočega traku ali hitrost hoje 
človeka po njem. Ob proženju zavornega mehanizma, 
pri človeku izzovemo ravnotežni odziv, ki se odrazi v 
spremenjeni kinematiki, kinetiki in elektromiografiji.  
 
Slika 1 Shematski prikaz delovanja sistema za spotikanje 
med hojo po tekočem traku (B – zavorni mehanizem, F – 
konstantna vzmet, T – tekoči trak): a) zavorni mehanizem 
se sproži in b) izzove ravnotežni odziv človeka.  
Naprava za spotikanje 
Naprava za spotikanje je majhna, robustna, 
sestavljena je iz manšete za gleženj, jeklene vrvice, 
škripca, zavornega mehanizma, vzmeti in 
inkrementalnega rotacijskega dajalnika. Človeku okoli 
gležnja namestimo manšeto, ki je z jekleno vrvico 
preko škripca povezana na vzmet. Vzmet poskrbi, da 
je med hojo jeklena vrvica vseskozi prednapeta s 
konstantno silo, vendar pa ta ni prevelika, da bi 
človeka ovirala pri hoji ali kakorkoli vplivala na 
njegovo kinematiko med hojo. Na os škripca je 
pritrjena disk zavora za kolo, katero čeljusti zavornega 
mehanizma lahko hipoma ustavijo. Čeljusti zavornega 
mehanizma so mehansko povezane s servomotorjem 
KST X12-508, tega pa vodimo preko mikrokrmilniške 
platforme Arduino Uno R3. S takim zavornim 
sistemom lahko ustavimo vrtenje škripca, torej se 
dolžina vrvice od škripca do gležnja ne spremeni, s 
tem pa povzročimo, da se na primer v fazi zamaha 
noga skoraj hipoma ustavi, s čimer emuliramo spotik. 
V času proženja zavornega mehanizma lahko človek 
nogo premakne le v smeri nazaj, v stran ali navzgor, 
ne more pa je premakniti naprej, kar je podobno, kot 
če z nogo zadenemo ob mehansko oviro. Na os 
škripca je nameščen inkrementalni rotacijski dajalnik 
z resolucijo 400 pulzov na obrat, ki daje informacijo o 
zasuku škripca. Ko škripec ni ustavljen z zavoro, je 
zaradi stalne napetosti vrvice dolžina vrvice od škripca 
do gležnja sorazmerna zasuku škripca in s tem zasuku 
dajalnika. Podatki iz inkrementalnega rotacijskega 
dajalnika se v realnem času berejo z uporabo 
mikrokrmilnika Arduino, s čimer lahko identificiramo 
podfaze hoje – torej, v katerem delu cikla hoje se 
človek nahaja, vendar je za to potreben ustrezen 
algoritem za prepoznavo podfaz hoje in proženje 
perturbacij. Fizična izvedba naprave za spotikanje 
med hojo po tekočem traku je prikazana na sliki 2.  
 
Slika 2 Izvedba in postavitev naprave za spotikanje med 
hojo po tekočem traku.  
Algoritem za proženje perturbacij 
Cikel hoje delimo na fazi opore in zamaha. Spotikanje 
lahko izvedemo le v fazi zamaha noge, ki predstavlja 
okrog 40% cikla pri hoji zdravega človeka. Da bi s 
spotikanjem izzvali čimbolj izrazit ravnotežni odziv, 
smo spotikanje želeli izvesti na sredini faze zamaha, 
ko je noga postavljena vertikalno ob drugi nogi, ki je 
v opori. To je tudi blizu mesta, ko je hitrost noge 
najvišja (ti. podfaza sredine zamaha). Namen sistema 
je, da naprava človeka spotakne v enakem delu cikla 
hoje, ne glede na njegovo pozicijo na tekočem traku 
ali hitrost hoje. Edini podatek o hoji, ki ga naprava 
beleži, so pulzi inkrementalnega rotacijskega 
dajalnika, ki so sorazmerni razdalji med gležnjem in 
škripcem. Ta razdalja je lahko med različnimi cikli 
hoje različna, kar je odvisno od tega, kje se človek 
trenutno na tekočem traku nahaja. Nekoliko več nam 
pove časovni odvod te razdalje, ki pa je neodvisen od 
človekove trenutne pozicije na tekočem traku. Iz grafa 
časovnega odvoda signala iz inkrementalnega 
rotacijskega dajalnika lahko razberemo štiri diskretne 
dogodke, ki nam pomagajo določiti trenutek v ciklu 
hoje. Za ponazoritev identifikacije podfaz hoje, 
vzemimo primer, ko je manšeta pritrjena na desni 
gleženj. Ko stoji desna noga v fazi opore na tekočem 
traku, je časovni odvod vedno negativen in premo 
sorazmeren hitrosti tekočega traku (slika 3 – območje 
a), nato odvod naraste preko ničle (slika 3 – točka b) 
in je v fazi zamaha pozitiven in narašča do svojega 
maksimuma, ki ga doseže nekje na sredini zamaha 
(slika 3 – točka c). Ob koncu faze zamaha se noga 
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ustavi (slika 3 – točka d) in se postavi spet na tekoči 
trak.  
 
Slika 3 Časovno odvajani signal iz inkrementalnega 
rotacijskega dajalnika, ki ponazarja razdaljo med gležnjem 
in škripcem, z označbami za razpoznavo podfaz cikla hoje: 
a) faza opore, b) začetek faze zamaha, c) sredina faze 
zamaha in d) konec faze zamaha. 
Uporaba odvoda signala je pri vsaki obdelavi signalov 
problematična, saj odvajanje ojači šum. Da bi vpliv 
šuma omejili, smo odvod filtrirali z digitalnim filtrom 
drugega reda z neskončnim impulznim odzivom. Na 
sliki 3 je prikazan graf časovno odvajanega signala iz 
inkrementalnega rotacijskega dajalnika, ki je že 
filtriran. V področju (a) s slike 3 kljub filtriranju 
signala opazimo, da odvod ni konstanten, kot bi bilo 
v idealnih razmerah pričakovati, temveč nekoliko 
oscilira. Prav tako je opaziti prisotnost še enega 
lokalnega maksimuma med točkama (b) in (c). Te 
neidealnosti se pojavljajo zaradi neidealnosti naprave, 
kjer ob visokem pojemku na koncu faze zamaha 
vrvica nekoliko zaniha, kar povzroči določene 
oscilacije na signalu. Prav tako je v napravi prisotna 
skoraj zanemarljiva vztrajnost, ki izvira iz mase 
samega škripca. Nekoliko težje so določljive meje 
področja (a) s slike 3 zaradi nihanja jeklene vrvice, 
prav tako pa je oteženo iskanje globalnega 
maksimuma (c) zaradi lokalnega minimuma, ki se 
pojavi pred tem, zato področje (a) in točka (c) nista 
najbolj primerni za detekcijo faze cikla hoje kot točki 
(b) in (d). Algoritem za določanje faz cikla hoje in 
posledično trenutka proženja zavore smo 
implementirali v razvojnem okolju Arduino, z 
uporabljenim mikrokrmilnikom Arduino pa se je 
algoritem izvajal v časovni zanki s frekvenco 75 Hz. 
Identificirali smo še dodaten problem, namreč, med 
oddanim ukazom za proženje zavore in dejansko 
zaustavitvijo škripca smo izmerili zakasnitev približno 
100 ms. Ta zakasnitev v proženju zavore je pomenila, 
da smo morali trenutek, ko je noga v sredini zamaha 
pričakovati vsaj 100 ms vnaprej. V ta namen smo 
shranjevali časovne žige zadnjih petih trenutkov, ko 
smo beležili točki (b) in (c) neperturbirane hoje. 
Zanašali smo se, da so si cikli hoje med seboj dovolj 
podobni, da lahko na podlagi statistike zadnjih petih 
napovemo, kako dolg bo naslednji cikel hoje. V ciklu, 
ko želimo prožiti perturbacijo, algoritem najprej 
počaka na detekcijo točke (b) nato pa iz povprečja 
zadnjih petih ciklov določi čas proženja zavore. 
Proženje zavore smo nastavili ob času, ko preteče 
60% časa med točko (b) in (d). Ta delež smo dobili 
eksperimentalno in vanj ne vključujemo 100 ms 
zakasnitve zaradi proženja zavore – to zakasnitev 
upoštevamo posebej. Trajanje perturbacije (čas 
držanja zavore) smo arbitrarno nastavili na 150 ms. 
Prekratek čas trajanja perturbacije namreč ne povzroči 
vidne dinamične reakcije človeka, po drugi strani pa 
predolg čas trajanja perturbacije lahko povzroči 
poskakovanje na eni nogi ali pa nenadzorovano 
izgubo ravnotežja, ki bi lahko privedla do padca. 
Ocenjujemo, da je smiselno uporabljati čase držanja 
zavore med 100 ms in 400 ms. Po proženju 
perturbacije algoritem onemogoči proženje za vsaj 10 
sekund. V tem času ima človek dovolj časa, da se 
odzove na spotik in se njegova hoja spet lahko povrne 
v ustaljeno stanje.  
Sistem BART 
Pri razvoju in evalvaciji naprave za spotikanje smo 
uporabili instrumentacijski tekoči trak, ki stoji na štirih 
senzorjih sile in tako deluje na enak način kot 
pritiskovna plošča. Omogoča merjenje reakcijske sile 
podlage (angl. GRF – ground reaction force) v vseh treh 
oseh in določanje prijemališča reakcijske sile podlage 
(angl. COP – center of pressure). Tekoči trak skupaj s šest 
osnim robotom sestavlja sistem za ovrednotenje 
ravnotežja BART (angl. Balance Assessment Robot for 
Treadmill walking) in je bil razvit na URI-Soča.10 Robot 
zaobjame pacientovo medenico, sledi gibanju 
medenice in meri lokacijo medenice v prostoru, kar 
lahko aproksimiramo s človekovim težiščem (angl. 
COM – center of mass). Sistem BART in naprava za 
spotikanje sta med seboj povezana z analognim 
signalom, ki smo ga uporabili za sinhronizacijo 
podatkov iz obeh sistemov. Celotna eksperimentalna 
platforma za evalvacijo je prikazana na sliki 4, kjer je 
preiskovanec v medenici vpet v BART sistem, 
manšeta okoli njegovega gležnja pa je povezana preko 
jeklene vrvice na napravo za spotikanje, ta pa je 
pritrjena na stacionarnem stojalu na zadnji strani 
tekočega traku.  
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Slika 4 Eksperimentalna platforma za evalvacijo: sistem 
BART in naprava za spotikanje med hojo prostovoljca po 
tekočem traku.  
Evalvacija naprave za spotikanje 
Za evalvacijo naprave za spotikanje smo izvedli dve 
meritvi dinamičnega ravnotežnega odziva na 
spotikanje. V meritvi je sodeloval zdrav odrasel moški 
prostovoljec (181 cm, 75 kg, 36 let). Prostovoljec je 
hodil po tekočem traku pri dveh različnih hitrostih: 
0,4 m/s in 0,6 m/s. Okoli medenice je bil vpet z 
medenično objemko sistema BART, na desni nogi 
okoli gležnja pa je imel nameščeno manšeto, ki je bila 
povezana z napravo za spotikanje. Pred samim 
eksperimentom, je prostovoljec nekaj minut hodil po 
tekočem traku ter nekajkrat preizkusil delovanje 
sistema, da se je spoznal z eksperimentalnim okoljem. 
Evalvacija je zajemala povprečno 10 ponovitev 
perturbacij za vsako hitrost, proženje spotikov pa smo 
izvajali na desni nogi. Signale o proženju zavore in 
vrtenju rotacijskega dajalnika smo preko serijske 
povezave iz mikrokrmilniške platforme Arduino 
sproti prenašali na osebni računalnik. Sinhronizirane 
signale o reakcijski sili podlage (GRF), prijemališču 
reakcijske sile podlage (COP) in težišču (COM) smo 
dobili iz sistema BART. Vse signale smo segmentirali 
na cikle hoje, jih ločili na neperturbirano in 
perturbirano hojo, izločili odstopajoče signale ter 
izračunali povprečne vrednosti signalov s standardno 
deviacijo. V povprečju je bilo uporabnih približno 7 
ponovitev človekovega odziva.  
Rezultati 
Testiranje naprave in opazovanje prostovoljca med 
hojo je nakazovalo, da algoritem dobro ujame 
trenutek v sredini faze zamaha, kar so potrdili tudi 
rezultati evalvacije. Na sliki 5 je prikazan primer 
delovanja naprave za spotikanje med hojo 
prostovoljca pri hitrosti 0,4 m/s. Na grafu časovnega 
odvoda signala iz inkrementalnega rotacijskega 
dajalnika, ki ponazarja razdaljo med gležnjem in 
škripcem, sta prikazana signal hoje z emulacijo spotika 
(črna) ter signal neperturbirane hoje (zelena), ki sta za 
lažjo predstavitev časovno poravnana. Iz grafa je 
jasno razvidno, da se trenutek proženja zavore (sivo 
obarvano območje) zgodi malo pred trenutkom, ko bi 
pri neperturbirani hoji dosegli maksimalno hitrost 
noge v zamahu. Tu se namesto nadaljevanja cikla hoje 
v fazo sredine zamaha, sproži zavora, kar povzroči, da 
pride do hipne zaustavitve – odvod signala iz 
inkrementalnega rotacijskega dajalnika pade na nič. 
Sledi človekov odziv na perturbacijo, ki v tem primeru 
traja kratek čas, nato pa se ponovno vzpostavi 
normalen cikel hoje.  
 
Slika 5 Graf časovnega odvoda signala iz inkrementalnega 
rotacijskega dajalnika, ki ponazarja razdaljo med gležnjem 
in škripcem, pri neperturbirani hoji (zelena) in perturbirani 
hoji (črna) ter časovni interval proženja zavore (sivo 
območje), medtem ko prostovoljec hodi s hitrostjo 0,4 
m/s. 
Grafi na sliki 6 prikazujejo signale COP, COM in 
GRF, zajete pri hoji prostovoljca s hitrostjo 0,4 m/s, 
slika 7 pa prikazuje dogajanje pri hitrosti hoje 0,6 m/s. 
Prva dva grafa v prvi vrstici prikazujeta COP (polne 
črte) in COM (črtkane črte) v ML in AP osi, graf 
zgoraj desno prikazuje vertikalno komponento signala 
COM, v spodnji vrstici pa so prikazani grafi reakcijske 
sile podlage GRF v ML, AP in vertikalni osi, v tem 
zaporedju. Na abscisni osi vseh grafov je odstotek 
opravljenega cikla hoje, pri čemer je 0% postavljeno 
na trenutek, ko je prostovoljec s peto leve noge 
dostopil na tekoči trak. V primeru neperturbiranega 
cikla hoje prvih 10% traja faza dvojne oporne, nato 
40% faza enojne opore leve noge oziroma zamaha 
desne noge, sledi 10% faze dvojne opore ter zadnjih 
40% faza zamaha leve noge oziroma enojne opore 
desne noge. Signali iz ciklov neperturbirane hoje so na 
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grafih obarvani z zeleno barvo, signali iz ciklov s 
proženjem perturbacije pa so obarvani s črno. Čas 
nastopa perturbacije je označen s sivim območjem in 
se pri obeh hitrostih hoje pojavi v času sredine faze 
zamaha desne noge. Kljub temu, da je interval 
perturbacije pri obeh hitrostih hoje časovno enako 
dolg (tj. 150 ms), pa je pri hitrosti hoje 0,6 m/s opazno 
širši, kar je le posledica normiranja časovne skale na 
cikel hoje. Čas trajanja cikla hoje je pri hitrejši hoji 
krajši, interval perturbacije pa se tako proporcionalno 
raztegne.  
Rezultati na sliki 6 prikazujejo odziv na spotik pri 
hitrosti 0,4 m/s, ki se zgodi v sredini srednje opore. 
Pred nastopom perturbacije se vsi signali (COP, 
COM, GRF) prekrivajo, nato pa se kmalu po nastopu 
perturbacije začne odziv človeka na motnjo, ki pa se 
še pred koncem cikla zaključi, ko se ponovno 
vzpostavi normalno stanje.  
Po nastopu spotika na desni nogi se človek najprej 
odzove s povečanjem vertikalne komponente GRF 
(slika 6 spodaj desno), kar povzroči dvig težišča telesa 
(COMZ – slika 6 zgoraj desno), nato pa GRFZ pri 
okoli 50% cikla hoje prične upadati, COMZ pa se 
posledično znižuje. Faza enojne opore leve noge se 
podaljša, kar prikazujejo grafi COP v ML (medio-
lateralni) osi (slika 6 zgoraj levo) in AP (antero-
posteriorni) osi (slika 6 zgoraj v sredini) v območju 
okoli 50% cikla hoje, kjer se tudi COMAP rahlo 
premakne v smeri naprej. Tu pride do povečanega 
odriva leve noge, kar se vidi v povečanem sili 
pospeševanja v GRFAP (slika 6 spodaj v sredini) glede 
na neperturbirano hojo. Sledi hitrejši prehod iz faze 
enojne opore leve noge v fazo enojne opore desne 
noge v primerjavi z neperturbirano hojo. V fazi 
dvojne opore se pojavi naraščanje vertikalne GRF, 
desna noga prične z zaviranjem gibanja, ki ga zaznamo 
kot povečanje GRFAP v negativni smeri v območju 
okoli 60% cikla hoje (slika 6 spodaj v sredini), COPAP 
se tu pomakne bolj posteriorno (slika 6 zgoraj v 
sredini) kot v primeru neperturbirane hoje. Povečanje 
COPAP lahko pomeni, da je prostovoljec v iskanju 
ravnotežja naredil daljši korak ali pa je pri enaki 
dolžini koraka potisnil COPAP proti prstom. Faza 
dvojne opore je bistveno krajša kot pri neperturbirani 
hoji. V odzivu ni zaznati večjih sprememb v COMML 
(slika 6 zgoraj levo, črtkana črta).  
Rezultati na sliki 7 prikazujejo odziv na spotik pri 
hitrosti 0,6 m/s. Nastop perturbacije se v tem primeru 
zgodi rahlo kasneje (približno 5% cikla hoje) kot v 
primeru počasnejše hoje s slike 6. Odziv na spotik je 
zelo podoben odzivu pri nižji hitrosti. Nekoliko 
manjša je ponovljivost odzivov, kar se opazi pri 
povečani standardni deviaciji pri v nekaterih delih 
cikla hoje. Glede na odzive pri nižji hitrosti, lahko 
tukaj opazimo nekoliko bolj podaljšano fazo enojne 
opore, ki sega preko 50% cikla hoje, kaže se tudi skozi  
večji odriv leve noge ter zmanjšanju GRFZ (slika 7 
spodaj desno) pred dostopom desne noge, kar 
nekoliko bolj zniža COMZ, (slika 7 zgoraj desno, med 
60% in 70% cikla hoje), ob dostopu desne noge pa je 
GRFZ nekoliko večji. Na tem mestu pride do nekoliko 
manjšega zaviranja gibanja telesa z desno nogo kot pri 
odzivu pri nižji hitrosti, kar se vidi v GRFAP med 60% 
in 70% cikla hoje (slika 7 spodaj v sredini), COPAP pa 
ostane na približno enakem nivoju kot pri 
neperturbirani hoji. Tudi tukaj ni zaznati sprememb v 
COMML (slika 7 zgoraj levo, črtkana črta), medtem ko 
je opaziti rahel pomik COMAP v smeri naprej pri okoli 
60% cikla hoje.  
Razprava 
Kljub temu, da naprava za emulacijo spotikanja za 
svoje delovanje ne uporablja fizične ovire ob katero bi 
se človek spotaknil, pa izzove dinamični odziv 
človeka, ki je zelo podoben odzivu na spotik ob 
fizično oviro. Ker naprava za sledenje gibanju noge 
uporablja konstantno vzmet za namen prednapete 
vrvice, pa je sila vzmeti premajhna, da bi kakorkoli 
lahko vplivala na kinematiko noge. Kinematika (z 
izjemo merjenja pozicije medenice) v tej študiji ni bila 
narejena, tako da je prejšnja navedba subjektivno 
mnenje preiskovanca. Prednost delovanja te naprave 
je tudi, da preiskovanec ne more kakorkoli zaznati ali 
predvideti nastop perturbacije, v nasprotnem primeru 
bi se lahko na perturbacijo pripravil, kar bi lahko 
privedlo do spremenjenih odzivov. V našem primeru 
gre za spotikanje le na eni nogi, vendar je z uporabo 
dveh naprav možno naključno izbrati tudi stran 
spotika. Iz rezultatov je razvidno, da ima sistem 
visoko ponovljivost izvedbe perturbacij, kar pa je tudi 
posledica ustreznega delovanja algoritma, ki poskrbi, 
da perturbacije nastopijo ob določenem času znotraj 
cikla hoje. Algoritem za proženje zavore uspešno 
prepozna faze cikla hoje in zavoro proži v sredini faze 
zamaha desne noge, kar je bil tudi cilj študije. V 
strokovni literaturi se omenja več strategij vzdrževanja 
ravnotežja po nastopu spotika,8,9 tj. a) strategija 
dvigovanja noge, kjer oseba po spotiku nogo dvigne 
ter jo postavi posteriorno (za oviro); b) strategija 
zakasnjenega spuščanja noge, kjer oseba po spotiku 
dvigne nogo ter jo postavi anteriorno (na mesto ovire 
ali pred oviro); c) strategija spuščanja noge, kjer oseba 
po spotiku le postavi nogo anteriorno (na mesto ovire 
ali pred oviro). Študije navajajo, da so zgoraj opisane 
strategije lahko odvisne od tega, v katerem delu faze 
zamaha noge perturbacija nastopi, od hitrosti hoje ali 
od trajanja perturbacije. Trajanje perturbacije lahko 
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zagotovimo ali z višino fizične ovire ali pa z držanjem 
zavore, kot v našem primeru. Rezultati naše 
preliminarne študije nedvomno kažejo, da je 
preiskovanec pri obeh hitrostih hoje uporabil 
strategijo dvigovanja noge, kar je razbrati že iz poteka 
COPAP, ki se po perturbaciji premakne v smeri naprej. 
S to napravo lahko prožimo perturbacije v 
kateremkoli delu faze zamaha. V primeru proženja v 
drugih delih faze zamaha sicer pričakujemo tudi 
drugačne strategije odzivov na izgubo ravnotežja, 
vendar pa je v pričujoči študiji uporabljeno proženje 
le ob enem časovnem trenutku v fazi zamaha. 
Nadaljnje delo na sistemu za emulacijo spotikanja bo 
zajemalo nekatere izboljšave kot je pohitritev 
mehanskega odziva, ko pride do ukaza za proženje 
zavore; posplošenje algoritma za proženje 
perturbacije ob katerem koli trenutku znotraj faze 
zamaha; izdelava dveh enakih naprav za izvajanje 
perturbacij na obeh nogah. Sama zasnova in sestava 
naprave je enostavna ter vsebuje nizkocenovne 
elemente, neodvisna pa je tudi od modela tekočega 
traku, kar pomeni, da je naprava lahko potencialno 
dostopna in široko uporabna v rehabilitacijskih 
centrih pri urjenju vzdrževanja ravnotežja med hojo.  
 
 
Slika 6 Rezultati odziva na spotikanje pri hitrosti hoje 0,4 m/s. V prvi vrstici sta prikazana grafa centra pritiska (COP) skupaj 
z težiščem (COM, črtkano) v mediolateralni (ML) in anteroposteriorni (AP) osi ter COM v longitudinalni osi (z); v drugi vrstici 
so prikazani grafi reakcijske sile podlage (GRF) v vseh treh oseh.
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Slika 7 Rezultati odziva na spotikanje pri hitrosti hoje 0,6 m/s. V prvi vrstici sta prikazana grafa centra pritiska (COP) skupaj 
z težiščem (COM, črtkano) v mediolateralni (ML) in anteroposteriorni (AP) osi ter COM v longitudinalni osi (z); v drugi vrstici 
so prikazani grafi reakcijske sile podlage (GRF) v vseh treh oseh.
73
Informatica Medica Slovenica; 2020; 25(1-2) 9 
published by / izdaja SDMI  http://ims.mf.uni-lj.si/ 
Sklep 
Rezultati evalvacije naprave za emulacijo spotikanja 
po tekočem traku na enem prostovoljcu kažejo, da 
algoritem prepozna osnovne faze hoje, ponovljivo 
proži spotikanje v želenem delu cikla hoje, naprava pa 
človeku ne dopušča možnosti predvidevanja nastopa 
perturbacije. Meritve prijemališča reakcijske sile 
podlage, težišča telesa in reakcijske sile podlage 
pričakovano kažejo na uporabo ene od strategij 
odziva na izgubo ravnotežja ob spotikanju, ki je 
opisana v strokovni literaturi.  
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